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第 １ 章 　
序 論
1.1　本研究の目的と意義
　本研究の目的は，灌流可能な血管構造を有する皮膚モデルを構築することである．
本皮膚モデルは，従来の皮膚モデルと同等の真皮・表皮の二層に加え，新たに真皮層
の内部に血管内皮細胞によって被覆された灌流可能な血管構造 ( 以下，血管流路 ) を
有することを特徴とする．さらに本研究では，作製した血管流路付き皮膚モデルが，
化粧品開発や創薬における試験ツールとして利用可能であることを示す．加えて，皮
膚のメカノバイオロジーに関する研究基盤としての応用についても概念実証を実施す
る．
　皮膚は，体内と外界を隔てるバリア機能の役割を果たす人体最大の臓器である．また，
皮膚には汗腺，脂腺，毛包などの付属器が存在し，血管と協働することで，体温調整
や老廃物の排出といった役割を果たしている [1][2]．
　皮膚の研究や治療のため 1980 年代に開発された皮膚モデル (skin-equivalent)[3] は，
皮膚科学における研究ツールや，創傷部位の被覆としての利用のみならず，動物実験
削減を求める社会の要請を受け，化粧品開発や創薬における動物実験の代替としても
利用されている [4]．また，実際の皮膚を模倣するため，皮膚モデルは種々の細胞（メ
ラノサイト，ランゲルハンス細胞等）で拡張され，さらに様々の制限があるものの，
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三次元形状（乳頭層，皮下組織等），及び付属器（毛器官，汗腺等）の構築が試みられ
てきた [5]–[10]．その中でも，血管の再構築は，血管新生に関する研究基盤としての利
用 [11]，皮膚モデル移植における生着率向上 [12]，薬物の血管への影響の測定 [13] と
いった様々な応用先があるため注目されている．加えて，血管は栄養及び酸素の供給
経路として働くため，毛，汗腺，神経系，免疫系といった高次の構造及び機能を皮膚
モデルに構築し，維持するための基盤となることが期待されている．これまで血管を
構築するために，幹細胞や血管内皮細胞を真皮層に包埋して血管新生を誘導すること
で，毛細血管様の構造を有する皮膚モデルが構築されてきた．これらの皮膚モデルは
血管新生の基礎研究，細胞治療，薬剤試験に利用されている [13]–[16]．しかしながら，
これらの先行研究において構築された血管は，幹細胞もしくは血管内皮細胞が自発的
かつランダムに形成した毛細血管様の閉じたネットワークであったため，外部とのイ
ンタフェースを設けて培養液や試薬を灌流することが困難であった．このため，血管
を通じた皮膚モデルへの酸素及び栄養の供給や，血管からの溶液サンプリングが難し
く，化粧品開発や創薬等のアプリケーションに制限を生じていた．制限の一例として，
経皮吸収型製剤の血管への吸収の計測が困難であることが挙げられる．経皮吸収型製
剤は，局所的に作用するステロイドや抗ヒスタミン薬等の貼付薬とは異なって，皮膚
を透過した後，血管に吸収されて全身に作用する薬剤である．現在，一般に利用され
ている経皮吸収型薬剤としては，ニトログリセリン（狭心症治療薬），二硝酸イソソル
ビド（狭心症治療薬），クロニジン（高血圧治療薬），スコポラミン（酔い止め），エス
トラジオール（更年期障害治療薬），ニコチン（禁煙治療薬）などがあり [17]，いずれ
も皮膚への貼り付け後，血管を通じて全身に作用する．血管流路を有する皮膚モデルは，
薬剤を貼り付けた際の血管への吸収特性を評価できるため，このような経皮吸収型製
剤及びそのキャリアの開発に利用可能であると考えられる．
　そこで本研究では，血管流路を皮膚モデル中に組み込むことを目指す．つまり，従
来の表皮及び真皮層からなる皮膚モデルに対して，内皮細胞に覆われた血管流路を統
合し，さらにこの血管流路の両端を培養デバイスのコネクタ部に固定することで，外
部ポンプによる培養液の灌流を可能とする．血管流路の培養デバイスへの固定におい
ては，皮膚モデルの培養中の収縮 [18]–[23] や作製プロセス中の力学的な負荷による，
皮膚モデルの培養デバイスからの脱離が技術的課題となる．本研究では，培養デバイ
スに皮膚モデルの脱離を防止するための構造付加や表面処理を実施することでこの課
題を解決する．本方法により作製した血管流路付き皮膚モデルは，化粧品試験や創薬
において，被験物質を皮膚に塗布した際の血管吸収のモデルとして利用できると期待
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できる．この利用可能性を実証するため，経皮吸収型製剤に使用される薬剤を被験物
質として経皮吸収試験を実施する．また，別の応用展開として，培養デバイス及び皮
膚モデルに対して周期的な伸長・圧縮を付加できるように改良することで，メカノバ
イオロジーのツールとしての利用可能性を検討する．
　また，本研究の「皮膚モデルを培養デバイスに固定して灌流可能とする」技術は，
他の細胞含有組織にも有効であり，特に再生医療における 3 次元組織構築に寄与する
ことが期待できる．
　以上のとおり，血管流路を有する皮膚モデルの構築は，皮膚に関する基礎研究，化
粧品産業，創薬，再生医療といった広範な分野の発展に寄与する研究であると考える．
1.2　研究の背景と従来研究
1.2.1　生体皮膚の構造及び機能
　ヒトの皮膚は Fig. 1.1 及び Table 1.1 に示すように，主に表皮 (epidermis) 及び真皮
(dermis) の二層からなる [24][25]．表皮は 50–200 μm 程度の厚みを持つ層であり，密
に積み重なった細胞と，細胞の産生したケラチン (keratin) やセラミド (ceramide) に
より形成されている．表皮は上から順に角層 (stratum corneum)，顆粒層 (stratum 
granulosum)， 有 棘 層 (stratum spinosum)， 基 底 層 (stratum basale)， 基 底 膜 (basement 
membrane) で構成される．これらの層は，基底層の角化細胞 (keratinocyte) が上層へ移
動して分化することで形成され，最終的には角層となって剥離，脱落する．また，表
皮を構成する細胞には，角化細胞以外に色素細胞であるメラノサイト (melanocyte) や，
免疫系の一要素であるランゲルハンス細胞 (Langerhans cell) も存在する．皮膚の主要
機能であるバリア機能を果たすのは表皮層であり，中でも角層が最も大きく寄与する．
また，表皮は様々な物質の侵入を防ぐ一方で，脂溶性低分子に対しては経皮吸収にお
けるインタフェースとしても働く [26]．
　真皮は主にコラーゲン (collagen) やエラスチン (elastin) 等の線維成分，及び細胞成
分からなる層で，0.5–3 mm 程度の厚みを持つ．表皮に食い込む形で乳頭層 (dermal 
papillae) から始まり，乳頭下層 (subpapillary layer)，網状層 (reticular layer) からなる．乳
頭層及び乳頭下層においては線維成分は疎だが細胞成分や毛細血管に富み，網状層は
コラーゲン等の線維成分が密で細胞成分は疎である．真皮の細胞成分としては，線維
芽細胞 (fibroblast) や各種免疫系の細胞が存在する．特に線維芽細胞は，線維成分を産
生する役割を持っており，真皮の維持や創傷治癒において重要な役割を果たす．
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　また，真皮には，栄養や酸素を供給することで恒常性を維持するための血管 (vascular 
channel) が存在する．血管は，血管内皮細胞 (vascular endothelial cell) 及びペリサイ
ト (pericyte) によって被覆された管腔構造であり，皮下組織 (hypodermis, subcutaneous 
layer) から真皮へと上行し，真皮深層で平面的な血管網である皮下血管叢 (subcutaneous 
plexus) を形成する．そこからさらに上行し，乳頭下層と網状層との境界付近で乳頭下
血管叢 (subpapillary plexus) を形成する．これらの血管叢における血管径は数十～数百　
μm である．さらに，毛細血管が乳頭下血管叢から上行して乳頭でループを形成する．
　また，皮膚には各種機能を担う付属器も存在している．付属器には，毛器官（毛包，
毛等），脂腺，汗腺，神経系等があり，血管と協働することで体温調節，老廃物の排出，
センサとしての役割等を果たす．その他に皮膚を特徴付ける構造として，皮膚表面の
細かい溝である皮溝 (sulcus cutis)，及び皮溝に囲まれた領域である皮丘 (crista cutis) か
らなるマイクロレリーフ，真皮の下で保温や衝撃吸収を担う皮下組織等がある．また，
立体形状（骨格）を覆うかたちで形成されていることも皮膚の構造としての特徴の一
つである．
　以上のうち，本研究の皮膚モデルにおいて特に注目するのは，構造の観点からは表
皮，真皮及び血管であり，また機能の観点からは表皮におけるバリア機能及び経皮吸収，
血管による栄養と酸素の供給である．
1.2.2　従来の皮膚モデル
　皮膚モデルは 1980 年代に Bell ら [3] によって開発され，様々な変法 [27]–[29] はあ
るものの，現在でも基本的にはオリジナルの作製法が用いられている．すなわち，真
皮線維芽細胞 (normal human dermal fibroblast; NHDF) を包埋した I 型コラーゲンゲルを
真皮モデルとし，その上に表皮角化細胞 (normal human epidermal keratinocyte; NHEK)
を播種して表皮層を形成した後，表皮層を空気に曝露した状態 ( 気液界面 ) で培養を
行ったものである．Fig. 1.2 に示すように，この製法で作製した皮膚モデルは，ヒトの
皮膚と同様に真皮と表皮の二層からなり，表皮の最上部においては角化が進んで角質
が形成される．
　皮膚モデルは，化粧品開発や創薬分野においては被験物質の皮膚刺激性 [30]–[32]，
Fig. 1.1 生体皮膚の模式図．（[24] より引用 © Elsevier 2014.）
他者の著作権に関わる図版を使用しているため，本図を非公開とする．
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光毒性 [33] 及び皮膚中での代謝 [34] の評価ツールとして，医療用途では火傷など皮膚
の創傷部位への移植片として [35][36]，皮膚科学の基礎研究においては創傷治癒モデ
ル [37][38] 等として，幅広く利用されている．また，上記分野での応用範囲を広げる
ため，皮膚モデルに生体皮膚の各種構成要素を再構築し，形態や機能を生体皮膚に近
づける試みも行われている．Table 1.2 に皮膚モデルへの各種構成要素の再構築に関す
る代表的な報告をまとめた．Table 1.2 によれば，これらの試みのうちメラノサイトや
ランゲルハンス細胞といった細胞種を追加する方式のものは達成済である．しかしな
がら，付属器の再構築や立体形状の構築は未だ不十分であり，この一つの要因として，
栄養及び酸素の供給経路としての血管流路が存在していないことが想定される．次項
Table 1.1  皮膚の構造と機能一覧．
大分類 小分類 機能
表皮 角層 化学的バリア (水分蒸発の防止含む )
皮膚の機械的強度生細胞層 ( 顆粒層～基底膜 )
メラノサイト 紫外線バリア
外観への寄与 ( 色素の産生 )
ランゲルハンス細胞 免疫系の一部
真皮 線維芽細胞 血管や付属器の足場
皮膚の機械的強度ECM( 主成分：I 型コラーゲン )
血管 血管叢 (= 血管流路 ) 栄養・酸素供給
体温調節毛細血管
立体的特徴 表皮突起 表皮と真皮の結合強化
表皮幹細胞の居所真皮乳頭
マイクロレリーフ ( 皮溝，皮丘 ) 触覚増幅
滑り止め
外観への寄与 ( 皮膚の肌理 )
曲面形状 立体骨格の被覆
付属器 毛器官 体温調節
皮膚の保護
表皮幹細胞の居所
汗腺 体温調節
老廃物の排出
脂腺 皮膚の保護 ( 皮脂の産生 )
その他 神経系 センサ ( 触覚，痛覚等 )
免疫系 異物バリア ( 微生物 )
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で詳細を述べるが，血管のうち皮膚モデルへの再構築が実施されているのは，外部か
ら送液が困難な毛細血管様の構造だけである．従って，現時点の皮膚モデルにおける
栄養供給は，培養液と接する真皮表面から内部への拡散のみに依る．外部から送液可
能な血管流路を構築することができれば，真皮内部へ直接的に栄養及び酸素を供給す
ることが可能となると考えられる．
1.2.3　皮膚モデルへの血管構築
　各種構成要素の再構築に関する研究の中でも，皮膚モデル内への血管構築が特に盛
んに取り組まれてきた．この理由は，血管を構築することで基礎研究，創薬，医療等
諸分野での皮膚モデルの応用範囲が広がるからである．この一例として，血管新生に
関する基礎研究や血管新生を抑制する薬剤の評価 [47][48] が挙げられる．また，厚い
皮膚モデル (> 0.4 mm) は生体への移植時に移植ホストからの血管新生に時間がかかる
Fig. 1.2 従来手法 [26] を用いて作製した皮膚モデル．(a) 真皮モデル (NHDF 包埋コラーゲン )．
(b) 皮膚モデル ( 真皮モデルの上面に NHEK を播種したもの )．(c) 皮膚モデルの断面図 (HE 染
色像 )．
1 cm 1 cm
100 μm
(a) (b)
(c)
epidermis
dermis
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ため生着率が悪いことが知られており，この問題を解決するためにも皮膚モデルへの
血管の構築は取り組まれてきた [49]–[51]．
　皮膚モデルへの血管構築を達成するため，真皮層に幹細胞や血管内皮細胞を導入す
ることで毛細血管様のネットワークを作製するアプローチが取られているが，真皮の
材料や導入する細胞種が以下に述べるように試行錯誤されてきた．Black ら [52] はキ
トサンとコラーゲンで作製されたスポンジ状のポリマーに NHDF とヒト臍帯静脈内皮
細胞 (human umbilical vein endothelial cells; HUVEC) を播種して真皮層とし，NHEK を
真皮表面に播種することで表皮層を形成した (Fig. 1.3a)．このようにして作製された皮
膚モデル内部には，毛細血管様の管腔構造が構築された．また，Tonello ら [53] はヒ
アルロン酸多孔体 (HYAFF-11) に NHDF と HUVEC を播種することで真皮層を作製し，
毛細血管様の構造が形成されることを確認した (Fig. 1.3b)．Ponec ら [54] は，ラット由
来のコラーゲンゲルに NHDF とヒト皮膚微小血管内皮細胞 (human dermal microvascular 
endothelial cell; HDMEC) を導入し，毛細血管様の構造を作製した (Fig. 1.3c)．また，
Ponec らは NHDF 及び HDMEC をセルカルチャーインサート上で培養して細胞外基質
(extracellular matrix; ECM) を産生させ，さらに NHEK とメラノサイトを播種して皮膚
モデルを作製する試みも行った (Fig. 1.3d)．この場合も毛細血管様の構造が形成され
ることが分かっている．Klar ら [55] は真皮の材料としてラット由来コラーゲンもしく
はフィブリンを用い，間葉系幹細胞を含む脂肪間質血管細胞群 (adipose stromal vascular 
fraction; SVF) を真皮に包埋することで毛細血管様のネットワークを形成することに成
功している (Fig. 1.3e)．同様に，Marino ら [56] も真皮の材料としてラット由来コラー
ゲンもしくはフィブリンを採用し，NHDF と HDMEC を包埋培養することで毛細血管
様ネットワークの形成に成功した (Fig. 1.3f)．
　しかしながら，以上の血管構築の方法は，幹細胞もしくは血管内皮細胞の自発的か
つランダムな血管新生 (neovascularization) を利用したものであるため，形成された毛
細血管様の構造は外部からアクセスすることができず，流路として機能しない．従っ
て，外部ポンプを使用して培養液を灌流することでの皮膚モデルへの栄養供給や，血
管からの溶液のサンプリングは困難であり，このことは血管付き皮膚モデルの基礎研
究，創薬，医療等諸分野での利用可能性を制限している．
　また，灌流可能な流路付きの皮膚モデルという観点では，シリコーンやアクリルな
ど樹脂製のマイクロ流路と皮膚モデルを統合する研究も行われている (Fig. 1.4)．Abaci
ら [57] は，皮膚モデルを多孔質膜と隔てる形で PDMS マイクロ流路上に設置し，皮膚
モデルの表皮に塗布した薬剤の流路への透過量を測定した (Fig. 1.4a)．また，Ramadan
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ら [58] は，皮膚モデルを多孔質膜と隔てる形で樹状細胞を入れた PMMA マイクロ流
路上に設置し，皮膚モデル表皮側にリポ多糖を接触させることで，皮膚モデルのバリ
ア機能や流路内に存在する樹状細胞の免疫反応を計測した (Fig. 1.4b)．このようなマイ
クロ流路と皮膚モデルの統合デバイスは灌流可能であるため，毛細血管様のネットワー
クを持つ皮膚モデルの課題であった液体のサンプリングを行うことができる．しかし
ながら，このようなデバイスは，血管内皮細胞が存在しないため血管ならではの特性
（半透膜性，流れや生化学的な刺激による透過性の変化など）の計測が難しい点，及び
流路の皮膚モデル下面以外への配置が困難な点が課題である．なお，後者については，
栄養の供給経路として見た場合，皮膚モデルの下面付近にしか灌流による栄養供給が
できず，真皮の中間～上層に直接栄養を供給することが困難という制限に繋がる．また，
経皮吸収試験のツールとしての観点からは，真皮内における血管の空間的配置の影響
を考慮しにくいこと，血管への透過と皮膚全層の透過の分離が困難といった制限にも
繋がる．さらに，ヒト皮膚の模倣という観点からは，真皮層中に円筒形状で存在する
血管の配置及び形状が実現困難となること，またこれに伴い，血管に対する流体力学
的な影響の再現が困難となることといった制限もある．仮に皮膚モデル底面に血管内
皮細胞を平面的に配置したとしても，これらの制限は依然として残ると考えられる．
　以上，本項までに記載の内容から，皮膚モデル内部への灌流可能な血管流路構築が
必要であると考えられる．なお，このような血管流路は，ヒト皮膚においては毛細血
管に分岐する前の血管叢に相当すると考えられる．
Fig. 1.3 毛細血管様のネットワークを有する皮膚モデル．(a) 真皮層：コラーゲン + キトサン
のスポンジ，細胞：NHDF+ HUVEC [52]．(b) 真皮層：ヒアルロン酸の多孔質体 (HYAFF-11)，
細胞：NHDF+ HUVEC [53]．(c) 真皮層：コラーゲンゲル，細胞：NHDF + HDMEC [54]．(d) 真
皮層：細胞の自己産生 ECM，細胞：NHDF + HDMEC [54]．(e) 真皮層：フィブリン，細胞：
SVF [55]．(f) 真皮層：コラーゲンゲルもしくはフィブリン，細胞：NHDF + HDMEC [56]．(©  
Federation of American Societies for Experimental Biology 1998, © Elsevier 2003, 2014, © Springer 
2005, ©  American Association for the Advancement of Science 2014)
他者の著作権に関わる図版を使用しているため，本図を非公開とする．
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1.2.4　灌流可能な血管流路の 3 次元組織への構築
　再生医療や創薬に向けて 3 次元組織を作製する組織工学の分野においては，3 次元
組織への栄養及び酸素を供給するための血管流路の構築が行われている [59]．本論
文では，血管流路の構築方法を (a) 抜去法 (extraction method)，(b) スタンプ法 (stamp 
method)，(c) 3次元テンプレート法 (3D template method)，(b)血管新生法 (neovascularization 
method) の 4 種類の方法に分類する (Fig. 1.5)．これらを比較し，本論文の主目的であ
る灌流可能な血管流路付き皮膚モデル作製に適用する方法，及び適用にあたって改善
すべき点を明らかにする．なお，各方法の評価観点については網羅的ではなく，皮膚
モデルへの適用にあたって重要となる観点を中心に記述する．
(a) 抜去法 [60]–[62]
　抜去法においては，(i) 棒状部材（ニードル等）を貫通させた培養デバイス中にコラー
ゲンなどの ECM を注入してゲル化させ，(ii) ニードルを引き抜き，(iii) 血管内皮細胞
を流路中に播種した後，外部ポンプと培養デバイスをチューブで接続して灌流を行う．
本方式のメリットとしては，全方式の中で最も簡便であることや，作製される流路断
面が円形であるため，（同一断面積の場合に他の形状と比べて）外力に対して変形しづ
らいと考えられることがある．さらに，流路の深さ方向の位置を任意に設計可能であ
ることもメリットである．一方，多数の流路や，枝分かれや曲線などを含む複雑なネッ
トワークの形成に制限がある点がデメリットである．
(b) スタンプ法 [63][64]
　スタンプ法においては，(i, ii) PDMS 製のスタンプを用いて ECM にマイクロ流路を
転写し，(iii) ECM の薄膜をアクリル樹脂で圧迫して流路をシールしたうえで，血管内
皮細胞を播種，灌流を実施する．本方式のメリットは，枝分かれなどを含む複雑なネッ
トワークの血管流路を形成可能という点，流路位置を任意に設計可能という点等であ
る．デメリットとしては，外力に対して変形しやすい直方体の流路となること，平面
Fig. 1.4 マイクロ流路に統合された皮膚モデル． (a) 薬剤試験向けのポンプレス灌流流路付き
皮膚モデル [57]． (b) 免疫反応試験向けのマイクロ流路統合皮膚モデル [58]．(© Royal Society 
of Chemistry 2015, 2016)
他者の著作権に関わる図版を使用しているため，本図を非公開とする．
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的な流路以外は構成困難であること，ECM を培養デバイスで上下から圧迫するため
ECM を露出した状態での培養が難しいことが挙げられる．
(c) 3 次元テンプレート法 [65]–[67]
　3 次元テンプレート法においては，(i) 3D プリンタで培養デバイス中に犠牲構造
(sacrificial structure) を構築したうえで ECM を注入してゲル化させ，(ii) 犠牲構造を除
去してマイクロ流路を形成し，(iii) 血管内皮細胞を播種し，灌流を実施する．なお， 犠
牲構造の材料としては糖類やゼラチン等が使用される．また，血管内皮細胞の播種方
法として犠牲構造の中にあらかじめ混合しておく方法もある [68]．本方式のメリット
は，複雑な 3 次元的なネットワークの任意形状・位置の血管流路を構築可能というこ
と，及び外力に対して変形しにくい円形断面の流路を構築可能ということである．一方，
デメリットはハイドロゲルなどを造型可能な特殊な 3D プリンタが必要となる点であ
る．ただし，近年の 3D プリンタ技術の発展及び一般化を考慮すると，近い将来にこ
の点はデメリットではなくなると推測できる．
(d) 血管新生法 [69]–[71]
　血管新生法においては，(i) ソフトリソグラフィで作製した ECM 製のマイクロ流路
に血管内皮細胞を播種し，(ii) 成長因子等の濃度勾配を利用して血管内皮細胞の血管新
生を誘導して灌流可能な血管流路を構築する．本方式のメリットは，生体の毛細血管
に近い 3 次元的なネットワークの流路を構築可能であるということ，形成される多く
の流路断面が円形であり外力に対して変形しづらいことが挙げられる．一方，デメリッ
トとしてはネットワーク形状・位置のコントロールが困難なこと，作製に時間がかか
ること ( 血管内皮細胞が 1 mm の厚さの ECM を貫通し灌流可能となるまでに約 1 週間 )，
ECM を露出して培養することが困難であること，ECM 中に組み込める細胞種が限定
されうることが挙げられる．最後の制限に関しては，本方式が成長因子等の勾配を利
用したものであるため，例えば線維芽細胞などの血管新生因子を産生する細胞を ECM
に埋め込んだ場合には，本来の濃度勾配を阻害してしまい，結果として血管流路を形
成できないと推測したものである．
　以上の方式を Table 1.3 にまとめた．血管流路付き皮膚モデル構築にあたっての必須
要件と考えられる評価観点にはアスタリスク (*) を付記した．必須要件である「3. 流
路断面形状 ( 外力に対する強さ )」は皮膚モデルが培養中に大きく収縮することから設
定した．また，「5. ECM の露出培養」については，皮膚モデルの培養においては ECM
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表面に NHEK を播種したうえで気液界面で培養する必要があることから設定した．「6. 
ECM への他の細胞の導入」については，皮膚モデルにおいて ECM 中に NHDF を包埋
して培養する必要があることから設定した．以上の必須要件を満たすのは (a) 抜去法
及び (c) 3 次元テンプレート法だが，(c) 3 次元テンプレート法はハイドロゲルを造型可
能な 3D プリンタを必要とすることから，本研究では (a) 抜去法を使用することとした．
　ただし，皮膚モデルの作製にあたっては単純に抜去法を適用することはできない．
この理由は，皮膚モデルの培養中の収縮や，収縮によって圧迫されたニードルを抜去
Fig. 1.5 3 次元組織中への灌流可能な血管流路の構築．(a) 抜去法．(b) スタンプ法．(c) 3 次元
テンプレート法．(d) 血管新生法．
(d) neovascularization method
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する際の力学的な負荷等によって，皮膚モデルが培養デバイスから脱離することが問
題となるからである．
1.3　本研究の提案手法及びその応用
1.3.1　血管流路を有する皮膚モデルの作製手法
　本研究では，組織構築や培養の際に生じる負荷に抗して皮膚モデルを把持可能な培
養デバイスを作製することで，血管流路を皮膚モデル内に構築し、灌流培養を可能と
する．
　本研究において提案する培養デバイスは，Fig. 1.6 に示すように，皮膚モデル真皮
層内の血管流路への接続部 (connection) を有する．血管流路は，対向する接続部間に
棒状部材を通しておき，コラーゲンのゲル化後に引き抜いて血管内皮細胞を播種する
ことで形成する ( 抜去法 )．しかしながら，前節にて記載のとおり，棒状部材の引き
抜きや培養中の収縮によって皮膚モデルが培養デバイス ( 接続部 ) から脱離すること
が問題となる．そこで，接続部に皮膚モデルを固定するためのアンカ構造 (anchoring 
structure) を設け，さらに ECM と細胞の接着性を増加させるための表面処理 (surface 
treatment) を施すことで，脱離の問題を解決する．なお，抜去法がもともと抱える問題
点として枝分かれを含む複雑なネットワークの形成が困難ということがあったが，本
研究では抜去法に用いる棒状部材として柔軟性を有するナイロンワイヤ採用し，これ
を格子状に配置することで枝分かれ構造のネットワークを形成可能とした．また，接
続部の反対側末端には外部ポンプへの接続ポートがあり，これにより灌流が可能とな
る．さらに，本培養デバイスは開放構造となっているため，表皮の分化に必要な気液
界面での培養が可能である．これによって，図に示すような従来と同じ真皮及び表皮
の二層からなる皮膚モデルに対し，新たに血管流路を構築することができる．
1.3.2　血管流路を有する皮膚モデルの応用
　本研究では，血管流路付き皮膚モデルの諸分野における利用可能性を示すため，そ
の代表例として経皮吸収試験を実施する．これまで，経皮吸収型製剤の皮膚透過及び
血管吸収の評価は，実験動物 ( マウス，ラット，豚 ) を用いた in vivo 試験を実施する [72]–
[74] か，もしくは被験物質の物性値や皮膚モデル ( 血管無し ) での吸収試験結果を基
にしてシミュレーションする in vitro と in silico の組み合わせ手法 [75]–[81] で行われて
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いた．動物実験の削減が求められる現在，in vitro + in silico の手法が望ましいが，この
手法では in vitro と in silico の二段階の実験が必要になることや，血管に関するパラメー
タ ( 血管壁の透過係数等 ) は類似物質の in vivo での数値を利用する必要があることが
課題である．本研究では，血管流路付き皮膚モデルの表皮から経皮吸収型製剤である
カフェイン (caffeine) 及び二硝酸イソソルビド (isosorbide dinitrate; ISDN) の溶液を載せ，
血管流路及び真皮底面への透過量を測定する (Fig. 1.7)．また，その際に血管の透過性
を変化させる因子を添加することで，本実験系が生体に類似した挙動を示すことを確
かめ，血管流路付き皮膚モデルの経皮吸収試験への利用可能性を示す．
　また，他の応用例として，本培養デバイスおよび血管流路付き皮膚モデルのメカノ
バイオロジー（機械的刺激が細胞や組織等に与える影響を研究する学問）のツールと
しての概念実証を実施する．in vivo において皮膚は伸長や圧縮，摩擦といった様々な
Table 1.3  3 次元組織への血管流路作製法の比較．
# 観点 ( 大分類 ) 観点 ( 小分類 ) (a) 抜去法 (b) ス タ ン プ
法
(c) 3 次 元 テ
ンプレート法
(d) 血 管 新 生
法
1 作製可能な流
路形状の特性
流路位置，ネット
ワーク形状の制御
○可 ○可 ○可 ×難
2 複雑なネットワー
クの形成
△制限有 △制限有 ○可 ○可
3* 流路断面形状 ( 外
力に対する強さ )
○円形 ×四角形 ○円形 ○円形
4 流路径 50 μm~ 50 μm~ 100 μm~ 10~50 μm
5* 培養条件の自
由度
ECM の露出培養 ○可 ×難 ○可 ×難
6* ECM へ の 他 の 細
胞の導入
○可 ○可 ○可 ×制限有
7 加工条件 血管流路作製に要
する時間
○短い ○短い ○短い ×長い
8 必要な加工装置 汎 用 3D プ
リ ン タ， も
し く は NC 
( n u m e r i c a l 
control) 加 工
装置
フォトリソグ
ラフィ用の装
置
ハイドロゲル
を造型可能な
3D プリンタ
フォトリソグ
ラフィ用の装
置
*：血管流路付き皮膚モデル作製にあたっての必須要件
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機械的刺激を受けており，これによって皮膚の細胞の遺伝子発現や，組織としての形態・
機能が変化する．例えば強い伸長刺激を与えると皮膚の厚みが増えたり，創傷治癒が
遅滞したり，逆に適度な機械的刺激であれば創傷治癒が加速されるといったことが知
られている．近年，このような機械的刺激に対する皮膚の反応機構の解明や，あるい
は機械的刺激を利用した皮膚モデルの改善・改良を目的として，皮膚細胞や皮膚モデ
ルに対して伸展などの機械的刺激を与える研究が注目を集めている [101][102]．そこで，
本研究の血管流路付き皮膚モデル及びその培養デバイスに対して伸長・圧縮などの機
械的刺激を与えることで，形態や機械的強度の向上や，皮膚のメカノバイオロジーの
ツールとしての概念実証がなされると考えられる．
Fig. 1.6 本研究の提案手法．(© Elsevier 2016)
(a)
medium
skin-equivalent
culture device
de
rm
is
ep
id
er
m
is
fibroblast
(NHDF)
perfusable vascular channel
diffusion endothelial cell
(HUVEC) 
stratum corneumkeratinocyte
(NHEK)
collagen
connection
anchoring
structure
       +
surface
treatment
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1.3.3　皮膚モデルの研究開発における本研究の位置付け
　すでに Table 1.2 に記載したように，皮膚モデルそのものの研究開発として，ヒト皮
膚に存在する様々な構造や付属器を構築する試みが行われてきた．一方，ヒトの皮膚
を発生学的な見地から見ると Fig. 1.8 に示すように，大きな流れとしては，表皮及び
真皮の形成，血管の形成，立体的特徴 ( 表皮突起，真皮乳頭 ) の形成，付属器 ( 毛器官，
脂腺，汗腺等 ) の形成という順で発生していく [107][108]．そこで，本研究では皮膚モ
デルの研究開発について，Fig. 1.9 に示すようなロードマップを想定する．このロード
マップでは，横軸に皮膚の構成要素を記載しており，この順に研究開発を進めるもの
としている．構成要素は概ね皮膚の発生学的な順序に基づいて並べられており，各段
階における構成要素の構築が，次の段階の前提条件として機能する（ただし，神経系
及び免疫系は発生学的にはより初期から形成されるが，皮膚とは別系統のシステムで
あると考え，ロードマップの最後に記載した．実際，発生学において神経系と免疫系
の発生は別の分類で記載されることが多い）．このロードマップにおいて，本研究は従
来研究で作製されてきた表皮及び真皮からなる皮膚モデルの次段階である，血管の形
成に位置づけられる．さらに血管形成の段階をより細分すると，(1) 血管流路 ( ヒト皮
膚においては血管叢に相当 ) の構築，(2) 毛細血管付き血管流路の構築，(3) 動静脈構
造の構築の 3 段階のステップになるが，本研究は (1) に焦点を置くものである．また，
本研究では (2) についても概念実証を実施する．
Fig. 1.7 灌流可能な血管流路を有する皮膚モデルを用いた経皮吸収試験．
diffusion
test molecule (caffeine or ISDN)
reservoir
molecule permeated
through dermis
molecule permeated
into vascular channel
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　以上に述べたように，本研究は皮膚モデルをヒト皮膚に近づける研究開発の流れに
おいて，基盤となる研究であると考えられる．
Fig. 1.8 ヒト皮膚の発生（実際には重複する期間もあり，完全に時間軸で分離することはでき
ない）．
1 2 3 4 5
month
epithelium
stratification
blood vessel
formation
blood vessel
3D structure
formation
appendage
formation
rete pegs hair shaft
Fig. 1.9 皮膚モデル研究開発における本研究の位置付け．
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1.4　本論文の構成
　本論文は全 5 章から構成される．
第１章　序論
　本研究の目的と意義，本研究の背景，及び従来研究について記述した．また，本研
究の提案手法及び応用展開について説明した．
第２章　培養デバイス及び血管流路付き皮膚モデルの作製
　本研究で提案する皮膚モデル培養デバイスの設計，及び当該デバイスを用いた灌流
可能な血管流路を有する皮膚モデルの構築方法について記載する．
第３章　血管流路付き皮膚モデルの評価
　構築した血管流路付き皮膚モデルの形態・機能について評価を行い，本研究の皮膚
モデルが従来皮膚モデル相当の形態・機能を有していること，及び皮膚モデル中に構
築した血管流路が血管としての形態・機能を有していることを示す．
第４章　血管流路付き皮膚モデルを用いた応用展開の検証
　血管流路付き皮膚モデルを用いて経皮吸収試験を実施し，化粧品や創薬分野での利
用可能性を示す．また，伸展培養条件での培養を行い，皮膚の基礎研究分野 ( メカノ
バイオロジー ) での利用可能性についても概念実証を行う．
第５章　結論
 　本研究の結論を述べ，今後の展望について記載する．
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第 ２ 章 　
培 養 デ バ イ ス 及 び 血 管 流 路
付 き 皮 膚 モ デ ル の 作 製
2.1　緒言
　本章では，まず本研究で用いる血管流路付き皮膚モデルの培養デバイスの作製方法
について記載する．本培養デバイスは，皮膚モデルを構築・培養する際に摩擦や収縮
等が発生しても皮膚モデルがデバイスから脱離せず，外部ポンプによる灌流が実施可
能となるよう設計・作製した．さらに，本章では，本培養デバイスを用いた血管流路
付き皮膚モデルの構築方法について詳述する．また，作製した培養デバイスの皮膚モ
デルの把持性能等，デバイスの作製条件や設計に関する評価結果についても記載する．
2.2　血管流路付き皮膚モデルの培養デバイスの作製
2.2.1　皮膚モデル把持に関する要件及び対応方針
　血管流路付き皮膚モデルの構築においては，血管流路の構築及び灌流を可能とする
ため皮膚モデルを培養デバイスに把持する必要がある．皮膚モデルの把持にあたって
の要件は，主に構築・培養中の皮膚モデルの脱離を防止することである．具体的には
第 1 章にも記載したように，(1) 流路形成のためのワイヤ抜去による摩擦に耐えうるこ
と，(2) 培養中の皮膚モデルの収縮に耐えうることが必要である．また，灌流可能とす
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るためには，(3) 皮膚モデルと培養デバイス接続部間がシールされていることも重要で
ある (Table 2.1)．これらの要件に対し，本研究では (A) 培養デバイスの接続部に皮膚モ
デルを機械的に把持するためのアンカ構造の設置，及び (B) 細胞及びコラーゲンの接
着性を向上する表面処理 (O2 プラズマ処理 ) の二つを組み合わせて対応を行う．
　以降の項で (A) 及び (B) を含めた作製プロセスについて記載する．これらの皮膚モ
デル把持に関する効果の評価については，「2.4　培養デバイスの評価」にその結果を
記載する．
2.2.2　作製プロセス
　Fig. 2.1 に培養デバイスの作製プロセスを示し，以下，各工程ごとの詳細を記載する．
なお，各項番は図中の番号と対応している．
(i) 3D プリンタによる本体及び底面プレートの造形
　培養デバイスは，本体及び底面プレートの二つの部品からなる．本体には Fig. 2.2 に
詳細を示す接続部があり，接続部のデバイス内側の端部にはアンカ構造，外側の端部
には送液用のチューブを接続するためのポートがある．アンカ構造は，接続部に比べ
て外径が大きく ( 接続部 : 1.5 mm，アンカ構造 : 2.7 mm)，これにより皮膚モデルの真
皮を培養デバイスに固定する設計となっている．また，この外径差に加えて，アンカ
構造と接続部はメッシュ構造で繋がっており，真皮形成時にコラーゲンがメッシュ構
造と一体になってゲル化することで，把持の効果を向上する．
　これらの部品をインクジェット方式の 3D プリンタである AGILISTA-3100 ( キーエ
ンス社 ) を用いて造形した．AGILISTA-3100 は造形物の空洞部分に水溶性のサポート
材を充填して 3 次元形状を作製するが，このような樹脂は細胞への影響が懸念される．
そのため，組織培養に用いる際にはサポート材を十分に除去する必要がある (Fig. 2.3)．
そこで本ステップでは，各部品の造形後に金属ワイヤ等を用いて手作業で可能な限り
サポート材を除去したうえで，サポート材溶解済みの水溶液に浸漬して 90 分の超音波
Table 2.1  皮膚モデルの把持に関する要件
要件
(1) 流路形成のためのワイヤ抜去による摩擦に耐えうること
(2) 培養中の皮膚モデルの収縮に耐えうること
(3) 皮膚モデルと培養デバイス接続部間がシールされていること
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洗浄，さらに新しい水道水に浸漬して 90 分の超音波洗浄を 5–6 回，さらにイオン交換
水に置換して 90 分の超音波洗浄を 1 回実施し，風乾した（細胞・組織培養に用いない
場合は 2–3 回の超音波洗浄で十分サポート材を除去可能）．水分の残存は，以降のステッ
プで実施するパリレンの蒸着に影響するため，十分に乾燥させる必要がある．
(ii) 本体と底面プレートの熱圧着
　本体及び底面プレート (Fig. 2.4a) を接着するため，本体上面に 100 g の錘を載せ，本
hot plate (75℃, >60 min)
weight (>100 g)
bonded by 
thermal press
(i) print main part and bottom plate by 3D printer
(ii) bond parts by thermal press  
(iii) coat device with parylene
(iv) string nylon wire
(v) sterilize device by 70% ethanol and UV
(vi) O2 plasma treatment
top view
side view (cross section)
anchoring
structure
main part bottom plate
anchoring
structure
connection
tubing port
UV-C irradiation by germicidal lamp
O2 plasma (50W, 20 ml/min, 1 min)
parylene (2 μm)
nylon wire
Fig. 2.1 培養デバイスの作製プロセス．(i) 3D プリンタによる本体及び底面プレートの造型．(ii)
本体と底面プレートの熱圧着 ( パリレン蒸着のための仮接着 )．(iii) パリレン蒸着．(iv) ナイロ
ンワイヤの架線．(v) 滅菌．(vi) 細胞・コラーゲン接着性向上の表面処理，(© Elsevier 2016)
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体底部に底面プレートをはめ込んだ状態で 75℃，60 分以上の加熱をすることで熱圧着
した．なお，AGILISTA-3100 の樹脂は熱圧着で十分な接着効果は得られず，本工程は
Fig. 2.2 接続部及びアンカ構造の詳細図． (a) 接続部詳細．(b) アンカ構造詳細．
0.5
φ0.7 (inner diameter of connection)
φ2.0 (inner diameter of anchoring structure)
φ2.7 (outer diameter of anchoring structure)
15.0
φ1.1 (outer diameter of tip)
φ1.5 (outer diameter of connection)
unit: mm
1.9
3.0
section view of anchoring structure
(a) top view of connection
(b) front view of anchoring structure
2.1
support material
1 cm
Fig. 2.3 造形直後の培養デバイス（サポート材未除去）．
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以降のパリレン蒸着に向けた仮接着のためのステップである．
(iii) パリレン蒸着
　パリレン C (Parylene C) は耐化学薬品性，耐水性，電気絶縁性等の特長を持つポリ
マーであり，その生体適合性の高さから各種医療機器や埋め込みデバイスのコーティ
ングに利用されている．本研究でも，培養デバイスの生体適合性を向上させる目的で
(b) assembled culture device (c) culture device with strung nylon wires  
anchoring
structure
connection
nylon wire
(φ=0.5 mm)
bottom
plate
1 cm
1 cm
1 cm
(a) parts of culture device 
bottom plate
main part
Fig. 2.4 培養デバイスの外観写真．(a) 培養デバイスの本体，及び底面プレート．(b) 組立後の
培養デバイス．(c) ナイロンワイヤ架線後の培養デバイス．(© Elsevier 2016)
 27
厚さ 2–4 μm のパリレンをコーティングした (Fig. 2.4b)．また，本ステップは，培養デ
バイスの本体と底面プレート間の隙間をパリレンによってシールする目的も兼ねてい
る．つまり，パリレンのコーティングにより，本体と底面プレートはピンセットで強
い力を加えないと外れない程度に密着し，水やコラーゲンをデバイス内に入れても漏
れないようにシールされる．
(iv) ナイロンワイヤの架線
　10 号 ( 直径 0.52 mm) のナイロンワイヤを接続部間に架線した．Fig. 2.4c のように格
子状に架線することで，抜去法においても枝分かれ構造を含むネットワークを形成す
ることができる．なお，ワイヤ径についてはより細いものでも利用可能であり，本研
究では 3 号のワイヤ (0.29 mm) でも流路の形成を実施した．また，実験によっては単
純化を目的として，中央の接続部間に 1 本のワイヤのみを架線した．ワイヤ架線の条
件（格子状または直線）については，各実験の項目にて記載する．
(v) 滅菌
　70% エタノールに数秒間浸漬した後，滅菌水（超純水をオートクレーブ処理したもの）
で洗い，クリーンベンチ内で UV 滅菌灯で一晩 UV-C を照射して滅菌を行った．この際，
同時にクリーンベンチのファンで風乾も実施した．また，本ステップ以降は無菌的に
操作を行った．
(vi) 細胞・コラーゲン接着性向上の表面処理
　O2 プラズマによりパリレン表面への細胞及びタンパク質の接着性が向上することが
報告されており [82]–[84]，本研究でも細胞 (NHDF) 及びコラーゲンの接着性向上の表
面処理として O2 プラズマ処理を行った．その際の条件は，O2 ガス流量が 20 mL/min，
出力が 50 W，処理時間が 1 min とした．なお，本ステップは「2.3　血管流路付き皮膚
モデルの構築」の直前 (1 時間以内 ) に実施した．
2.3　血管流路付き皮膚モデルの構築
　Fig. 2.5 及び Fig. 2.6 に血管流路付き皮膚モデルの構築プロセスを示し，以下，各工
程ごとの詳細を記載する．なお，各項番は図中の番号と対応している．
(i) NHDF を懸濁したコラーゲンのデバイスへの注入
　氷上にて I 型コラーゲン酸性溶液 (5 mg/mL) を 10× PBS で中和し，この中和さ
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れたコラーゲン溶液に NHDF の懸濁された線維芽細胞増殖培地 -2(fibroblast growth 
medium-2, FGM-2) を混合した．続いて，得られた NHDF 懸濁コラーゲン溶液で培養デ
バイスを満たし，インキュベータ (37℃，5% CO2) で 30–60 分間，静置してゲル化させ
た．これによって得られた NHDF 包埋コラーゲンゲルを，以降，真皮 ( あるいは真皮
層 ) と呼ぶ．なお，コラーゲン密度と NHDF の細胞密度は後程詳細な検討結果を記載
するが，特に明記しない限り，本章のアンカ構造及び O2 プラズマ処理の評価において
は，I 型コラーゲン溶液，10× PBS，NHDF を懸濁した FGM-2 (8 × 105 cells/mL) を 9:1:17
で混合した．第 3 章以降では第 2 章における検討結果に則り，9:1:5 で混合した．
(i) fill device with collagen containing NHDF
(ii) incubate to induce shrinkage of dermis layer
(iii) remove wires
(iv) seed HUVEC in channel
(v) form epidermis layer
(vi) start perfusion culture at air-liquid interface
dermis
shrunk dermis
medium
NHDF
collagen
hollow channel
HUVEC
NHEK
cornified layer (stratum corneum)
PDMS well
taking off for draining
Fig. 2.5 血管流路付き皮膚モデルの構築プロセス．(i) NHDF を懸濁したコラーゲンのデバイス
への注入．(ii) NHDF 包埋コラーゲンゲル ( 真皮 ) の収縮．(iii) ワイヤ抜去による空洞流路形成．
(iv) 空洞流路への HUVEC 播種．(v) 表皮層の形成．(vi) 気液界面での灌流培養．(© Elsevier 
2016)
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(ii) NHDF 包埋コラーゲンゲル ( 真皮 ) の収縮
　NHDF によるコラーゲンゲルの収縮を促すため，接続部から剥離しないように注意
しつつ，デバイス表面に吸着しているコラーゲンゲルをピペットチップによって剥離
した．剥離後，真皮収縮用培地に浸漬した状態で 2–3 日間，培養を行い，真皮層を収
縮させた．なお，コラーゲンゲルの収縮は皮膚モデル形成において，十分なコラーゲ
ン密度を得るために必要なステップである．
(iii, iv) ワイヤ抜去による空洞流路形成，及び空洞流路への HUVEC 播種
　血管流路形成のため，まず，真皮収縮用培地を内皮細胞増殖培地 -2(endothelial 
growth medium-2, EGM-2) に置換した．続いて，ワイヤを抜去することで，細胞に被覆
されていない空洞の流路を形成した．空洞流路形成後，ただちにシリンジポンプ及び
シリンジを用いて EGM-2 に懸濁した HUVEC (0.2 mL, 2× 106 cells/mL) を注入して，空
洞流路下側に接着させるためインキュベータ内で 20 分間，静置した．20 分間の静置
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Fig. 2.6 血管流路付き皮膚モデル構築のスケジュール
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(a)
(d)
(f)
(e)
peristaltic
pump
device
medium
culture dish
incubator (37℃, 5% CO2)
tube
1 cm
(b)
(c)
mesh plate
mesh plate
1 cm
culture dish
device
skin-eq.
support bar
culture dish
1 cm 1 cm
1 cm
perfusion
perfusion
support table
skin-eq.
device
culture dish
Fig. 2.7 血管流路付き皮膚モデルの灌流システム．(a) 灌流システム全体図．(b, c) メッシュプ
レートを使用した場合の灌流培養．(d, e, f) 支持台付きの培養ディッシュ及び支持棒付き培養
デバイスを使用した場合の灌流培養．(© Elsevier 2016)
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の後，デバイスを上下反転させて，再度インキュベータ内で 20 分間，静置して，空洞
流路上側へ HUVEC を接着させた．これにより空洞流路の全面に HUVEC が接着する．
(v) 表皮の形成
　表皮を形成するため，まず，EGM-2 を表皮形成用培地に置換した．続いて，真皮
層の上面に PDMS で作製したウェルを設置し，その内側に表皮形成用培地に懸濁した
NHEK (0.55mL, 2 × 106 cells/mL) を播種した．この際，PDMS 製ウェルの内外で液面が
同じになるようにして，約 24 時間，インキュベータで培養を行った．なお，ここで用
いた PDMS 製ウェルは，NHEK が真皮表面から移動・滑落しないようにするためのも
のである．以降，ここで形成した NHEK の層を表皮層と呼び，表皮層及び真皮層を合
わせて皮膚モデルと呼ぶ．
(vi) 気液界面での灌流培養
　NHEK を播種して 24 時間の培養を行った後，PDMS ウェルを取り外した．表皮層の
分化及び角化を促進するため，表皮層が空気に暴露されるよう液面を調整した．さら
に，底面プレートをピンセットを用いて取り外したうえで，接続部にシリコーンチュー
ブを接続し，ペリスタポンプにより培地の灌流を開始した (Fig. 2.7a)．なお，灌流培養
において，培地が十分に交換されるよう，培養デバイスは培養ディッシュ底面から離
れた状態で維持した．具体的には，Fig. 2.7b, c に示すように凹凸を有するメッシュ状
の底板を培養ディッシュに敷いて灌流培養を行うか，もしくは Fig. 2.7d–f に示すよう
に支持台付きの培養ディッシュと支持棒付きの培養デバイスを用いて灌流培養を実施
した．
2.4　培養デバイスの評価
2.4.1　パリレンによる本体 - 底面プレートのシール効果
　「2.2　血管流路付き皮膚モデルの培養デバイスの作製」にて記載したように，培養
デバイスを構成する本体と底面プレートは，熱圧着後，パリレンを蒸着することでシー
ルされる．本項では，培養デバイスのシールに適切なパリレンの厚みを調べるため，
厚みを 0–4 μm の間で変化させた培養デバイスを用意し，この培養デバイスにコラーゲ
ンを注入してゲル化が完了した時点での漏出量を計測した．Fig. 2.8 にその結果を示す．
なお，成功率は，漏出量がコラーゲン注入量の 5% 未満のものを成功として算出した．
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グラフより，パリレンの厚みが 2 μm より小さい場合（0, 0.67, 1.1 μm，ただし 0 μm は
熱圧着のみ），全ての培養デバイスで 5% より大きい漏出が発生し，本体と底面プレー
トの隙間がうまくシールできていないことが分かる．一方，パリレンの厚みが 2 μm よ
り大きい場合 (2.1, 3.8 μm)，4 個中 3 個 (75%) の培養デバイスでシールに成功した．こ
の結果から，本研究では十分なシール効果が得られると考えられる 2–4 μm を培養デバ
イス作製におけるパリレンの厚みとした．
2.4.2　ワイヤ抜去に対するアンカ構造の効果
　ナイロンワイヤを抜去する際に真皮層に摩擦力がかかる．この摩擦力に抗して，ア
ンカ構造が真皮を培養デバイスの接続部に固定し続ける効果を評価するため，アンカ
構造の無いデバイスとアンカ構造の有るデバイスを用意し，ナイロンワイヤを 3 本平
行に架線した状態で真皮層を形成した後，ワイヤを抜去した．なお，いずれのデバイ
スも O2 プラズマ処理済である．また，アンカ構造の外径として 2.1, 2.7, 3.3 mm の 3 種
類の培養デバイスを用意した．以下，それぞれ小サイズ，中サイズ，大サイズと記載
する．アンカ構造の無いデバイスでは直径 1.5 mm の接続部が露出している．
　この評価実験の結果，Fig. 2.9a, b に示すように，アンカ構造の無いデバイスではワ
イヤ抜去時に真皮層の脱離が発生し，アンカ構造の有るデバイスでは真皮層の脱離は
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Fig. 2.8 パリレンの厚みと，漏出量及びシール成功率の関係．シール成功率は注入したコラー
ゲンの培養デバイスからの漏出量が 5% 未満のものを成功とした．平均漏出量は mean ± s.d で
表示 .
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発生せず，接続部に固定された状態で維持された．これは，ワイヤ抜去の際に真皮層
がアンカ構造から垂直抗力を受けるためと考えられる．なお，Fig. 2.9c に示すように，
アンカ構造の直径による差異はこの範囲では見られず，アンカ構造を有する全デバイ
スでワイヤ抜去時に真皮層を維持する効果があった．
2.4.3　皮膚モデルの収縮に対するアンカ構造の効果
　アンカ構造の皮膚モデル収縮に対する効果を評価するため，アンカ構造の無いデバ
5 mm 5 mm
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Fig. 2.9 ワイヤ抜去後の真皮の状態．(a) アンカ構造無しの場合（脱離）．(b) アンカ構造有り
の場合 ( 固定維持 )．(c) アンカ構造の有無（及びアンカ構造の直径）と，ワイヤ抜去後の真皮
の脱離 / 固定維持の割合の関係 (n=3)．(© Elsevier 2016)
 34
イス，小サイズ～大サイズのアンカ構造を有するデバイスを用意し，流路形成の工程（ワ
イヤ架線，HUVEC 播種）を省略して，非灌流条件によって皮膚モデルを構築した．
　この実験の結果，Fig. 2.10 に示すように，アンカ構造が無い場合には皮膚モデルが
培養デバイスからほぼ脱離したのに対し，小サイズ～大サイズのアンカ構造を設置し
た場合には皮膚モデルを培養デバイスに固定し続けられることが分かった．また，Fig. 
2.10a から分かるように収縮による皮膚モデルの脱離は，皮膚モデルの四隅から発生す
ることが推測できる．このことから，Fig. 2.11a に示すように接続部の先端に接する正
方形を定義し，この四隅で皮膚モデルが存在しない領域の面積を求めることで，アン
カ構造の皮膚モデル収縮に対する効果を定量評価した．なお，面積の計算は ImageJ に
より，以下のとおり実施した．
1. 接続部の先端に接する正方形 ( 一辺 1.25 cm) により画像をクロップする．
2. 画像を 8 bit に変換し，threshold により二値化する．なお，全画像に対し threshold
の設定は同じものを用いる．
3. Analyze particle プラグインを適用し，四隅の面積を算出する．
　この測定の結果，Fig. 2.11b に示すように，アンカ構造のサイズが大きくなるほど皮
膚モデルの存在しない領域は小さくなった．つまり，アンカ構造のサイズが大きいほ
ど皮膚モデルの水平方向の収縮が抑制されるということである．これは，アンカ構造
と接続部の外径差が大きくなることで，皮膚モデルが収縮する際にアンカ構造から受
ける垂直抗力がより大きくなるためと考えられる．
　ただし，この結果からアンカ構造が大きいほどよいということにはならない．皮膚
モデル構築のプロセスにおいては，表皮を形成する際に，真皮層に PDMS 製のウェル
を設置したうえで NHEK を播種する．このとき，Fig. 2.11c に示すように PDMS 製ウェ
ル内に NHEK 懸濁液を保持できず，NHEK 懸濁液が漏出してしまうことがある．この
Fig. 2.10 アンカ構造の有無及びサイズ毎の皮膚モデルの状態．(a) アンカ構造なし ( 直径 1.5 
mm の接続部のみ )．(b) 小サイズのアンカ構造 ( 直径 2.1 mm)．(c) 中サイズのアンカ構造 ( 直
径 2.7 mm)．(d) 大サイズのアンカ構造 ( 直径 3.3 mm)．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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NHEK の漏出を失敗と定義し，Fig. 2.11d にアンカ構造のサイズ毎の NHEK 懸濁液保
持成功率を示す．このグラフによれば，大サイズのアンカ構造においてのみ，NHEK
懸濁液保持に失敗する培養デバイスが存在していたことが分かる．これはアンカ構造
が存在したことにより，真皮層の表面に凹凸ができ，PDMS 製ウェルとの間に隙間が
生じたためと考えられる．以上の結果から，本研究では中サイズのアンカ構造を用い
ることとした．
2.4.4　細胞及びコラーゲンの接着性に関する O2 プラズマの効果
　O2 プラズマ処理の細胞及びコラーゲンゲルの接着性向上に関する効果を評価する
ため 2 次元培養系での評価を実施した．まず，ガラスボトムディッシュ ( 直径 35 mm)
に 2 μm のパリレンを蒸着し，培養デバイス同様に 70% エタノール及び UV で滅菌後，
O2 プラズマ処理を実施した．また，コントロールとして O2 プラズマ未処理のものも
用意した．これらのパリレン蒸着済み培養ディッシュに NHDF を播種し，1 日間培養
を実施したところ，Fig. 2.12 に示す結果を得た．Fig. 2.12a 及び b に示すように，O2 プ
ラズマ未処理と O2 プラズマ処理済みいずれのパリレン表面においても NHDF が接着
する様子が観察された．しかし，その接着の様子には違いがあり，O2 プラズマ処理済
みのパリレン表面においては，O2 プラズマ未処理の場合と比べて NHDF がより大きく
伸展して接着していた．さらに，細胞を PFA で固定後，核を染色するエチジウムホモ
ダイマーによって蛍光染色を行い (Fig. 2.12c, d)，画像処理ソフト ImageJ により全画像
を同条件で二値化し，観察視野中における細胞の被覆面積割合を計測した．この結果，
O2 プラズマ処理済みのパリレン表面においては，O2 プラズマ未処理の場合と比べて，
NHDF がおよそ 2 倍の面積を占めていることが分かった (Fig. 2.12e)．この結果は，O2
プラズマ処理済みの場合に，O2 プラズマ未処理の場合と比べて，細胞が大きく伸展し
て接着していること，より多くの細胞が接着していることの両方によるものと考えら
Fig. 2.11 アンカ構造の有無及びサイズ毎の皮膚モデル収縮の定量評価．(a) 皮膚モデル収縮量
の評価用領域 ( 皮膚モデルが存在しない領域 ) の定義．(b) 皮膚モデルが存在しない領域の面積 
(mean ± s.d., n=4)．(c) NHEK 播種時に発生する漏出の模式図．(d) NHEK 播種の成功率 ( 漏出発
生を失敗と定義 , n=4)．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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れる．また，この結果から，本実験の条件，すなわち細胞種として NHDF を使用し，
厚さ 2 μm のパリレンに対し 50 W, 20 mL/min, 1 min で O2 プラズマ処理を実施した場合
においても，先行研究同様に細胞の接着性が向上されるといえる．これは，O2 プラズ
マ処理によりインテグリンを初めとする細胞の接着分子がパリレン表面に吸着しやす
くなったためと推測される．なお，Fig. 2.12a及びbの表面に顆粒状の物体が存在するが，
これはパリレンの粒子などの塵や表面の構造に由来するものであり，微生物のコンタ
ミネーションではない．
　次に，先述の細胞接着性の評価と同様にパリレンを蒸着したガラスボトムディッシュ
を用意し，その上でコラーゲン ( 細胞不含 ) をゲル化させた．1 時間のインキュベート
の後，コラーゲンゲルをピンセットで剥離し，ディッシュに残存するコラーゲンに対
する免疫染色を実施した．この結果，Fig. 2.13 に示すように，O2 プラズマ処理有無に
関わらず，コラーゲンゲルの接着が観察された．しかし，その接着の様子には違いが
あり，O2 プラズマ未処理の場合，ディッシュの中央から離れた箇所 (Fig. 2.13e) では
O2 プラズマ処理済みの場合 (Fig. 2.13b) と比べて強い蛍光が検出されたが，一方で免
疫染色作業中の洗浄操作によると思われるコラーゲンゲルの剥離が観察された．また，
ディッシュの中央付近 (O2 プラズマ未処理の条件では剥離発生領域内 ) において蛍光
強度を計測したところ，Fig. 2.13f に示すように O2 プラズマ処理済みの条件の方が高
い蛍光強度を示すことが分かった．これらの結果から，O2 プラズマ未処理のパリレン
表面には O2 プラズマ処理済みの表面に比べて多くのコラーゲンゲルが吸着するが，一
方で外力にさらされた際に吸着したコラーゲンゲルが剥離しやすいと推測される．こ
の吸着性の差に関するメカニズムは究明できていないが，一つの推測として O2 プラズ
Fig. 2.12 O2 プラズマ処理を行った場合のパリレン表面の細胞接着性評価．(a) O2 プラズマ未処
理のパリレン表面に接着した NHDF の明視野画像．(b) O2 プラズマ処理済みパリレン表面に接
着した NHDF の明視野画像．(c) O2 プラズマ未処理のパリレン表面に接着した NHDF のエチジ
ウムホモダイマー染色画像．(d)  O2 プラズマ処理済みパリレン表面に接着した NHDF のエチ
ジウムホモダイマー染色画像．(e) 細胞の被覆面積の割合 ( エチジウムホモダイマー染色画像
を二値化して算出 )．n=10，**p<0.01，対応の無いスチューデント t 検定．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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マ未処理のパリレン表面に対するコラーゲンゲルの吸着が疎水性相互作用であるのに
対し，O2 プラズマ処理済みの場合においては，パリレン表面に生じた官能基 (-OCO，
-CO，-COOH 等 ) とコラーゲンとの間で共有結合性の吸着が起きているのではないか
と考えられる．この点に関する検証は，今後の課題である．
　さらに，先述の内容と同様にパリレンを蒸着したガラスボトムディッシュを用意し，
その上で NHDF を含むコラーゲンをゲル化させた．この NHDF 包埋コラーゲンを 2 日
間，培養した後，PFA で固定し，蛍光標識ファロイジンにより細胞骨格として細胞質
内に偏在するアクチン線維を染色した．これを共焦点顕微鏡により観察したところ，
Fig. 2.14 に示すように O2 プラズマ未処理のパリレン表面には細胞がほとんど接着して
いないのに対し，O2 プラズマ処理済の表面にはコラーゲンゲルから伸展した NHDF が
接着している様子が観察された（なお，Fig. 2.14c に示すグラフは，細胞アクチン線維
由来の蛍光を二値化により抽出し，パリレン表面上のピクセル値を測定した平均値で
ある）．このことから，NHDF は，コラーゲンゲルに包埋された場合でも，O2 プラズ
マ処理済の表面に接着することが分かった．このように NHDF がコラーゲンゲルとパ
リレン表面の両方に接着することで，NHDF 包埋コラーゲンゲル全体として，パリレ
ン表面との間の接着性が向上すると考えられる．
　最後に，培養デバイス内で NHDF を含むコラーゲンをゲル化させた．この NHDF 包
埋コラーゲン ( 真皮層と同等の構成 ) を 1 日間，培養した後，PFA で固定し，蛍光標識ファ
ロイジンによりアクチン線維を染色した．これを共焦点顕微鏡により観察したところ，
Fig. 2.15 に示すように，Fig. 2.14 と同様の傾向が見られた．すなわち，O2 プラズマ未
処理の表面に比べ，O2 プラズマ処理済の表面に多くの細胞が接着していた．このこと
から，パリレンを蒸着したアンカ構造上においても，ガラスボトムディッシュでの結
果と同様に，O2 プラズマ処理によって細胞の接着性が向上することが示唆された．
2.4.5　皮膚モデルの収縮に対する O2 プラズマの効果
　皮膚モデル収縮によるデバイスからの脱離を O2 プラズマ処理が防止する効果を評価
するため，O2 プラズマ未処理のデバイスと O2 プラズマ処理済のデバイスとを用意し，
血管流路付き皮膚モデルの構築プロセスを最後まで通して実施した．なお，ワイヤは
格子状に架線した．
　この結果，Fig. 2.16a–c に示すように O2 プラズマ未処理のデバイスでは，灌流培養
の最中にデバイスからの脱離が発生した．一方，O2 プラズマ処理済のデバイスでは灌
流培養期間中 (7 日以上 ) に脱離は発生せず，培養デバイス接続部に固定された状態で
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維持された．これは O2 プラズマ処理によって，細胞 (NHDF) 及びコラーゲンの培養デ
バイス表面への接着性が向上した結果と考えられる．なお，O2 プラズマ未処理の場合，
注入口付近から皮膚モデルが脱離することが多かった．これは，皮膚モデルの収縮と
灌流する液体の圧力とが複合的に作用した結果，発生した現象と考えられる．
2.4.6　皮膚モデル - 培養デバイス間のシールに関する O2 プラズマの効果
　皮膚モデルと培養デバイス接続部間のシールに関する O2 プラズマ処理の効果を評価
Fig. 2.13 O2 プラズマ処理表面へのコラーゲン接着評価．(a) O2 プラズマ処理済表面でのコラー
ゲン免疫染色画像．(b) O2 プラズマ未処理表面でのコラーゲン免疫染色画像．(c,d) コラーゲン
無しで免疫染色のみ実施したコントロール． (e) ディッシュ中央付近での蛍光輝度．n = 8 (no 
O2 plasma), 9 (O2 plasma)，***p<0.001，対応の無いスチューデント t 検定．
Fig. 2.14 O2 プラズマ処理表面への NHDF 包埋コラーゲン接着評価．(a) O2 プラズマ未処理表面
でゲル化させた NHDF 包埋コラーゲン蛍光画像 (2 日間培養後 )．(b) O2 プラズマ処理済表面で
ゲル化させた NHDF 包埋コラーゲン蛍光画像 (2 日間培養後 )．拡大図はパリレン表面に接着
した NHDF．(c) パリレン表面上での細胞由来の蛍光輝度．n = 12，***p<0.001，対応の無いス
チューデント t 検定．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
Fig. 2.15 O2 プラズマ処理したアンカ構造表面への NHDF 包埋コラーゲン接着評価．(a) O2 プラ
ズマ未処理表面でゲル化させた NHDF 包埋コラーゲン蛍光画像 (1 日間培養後 )．インセット
は観察部位を示したもので，実際は NHDF 包埋コラーゲンが存在する状態で観察した．(b) O2
プラズマ処理済表面でゲル化させた NHDF 包埋コラーゲン蛍光画像 (1 日間培養後 )．(c) 表面
上での細胞由来の蛍光輝度．n = 18，**p<0.01，対応の無いスチューデント t 検定．
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するため，ここでは O2 プラズマ未処理 / 処理済のデバイスに真皮層を形成したものを
用いて，送液された液体が排出口から排出される量を測定した（排出されなかった液
体については，培養デバイス接続部と真皮から漏出したことになる）．また，皮膚用接
着剤ダーマボンド ® を用いて接続部と真皮の境界面をシールした場合も合わせて比較
した．なお，ワイヤは格子状に張り，また HUVEC は播種していない．Fig. 2.17 に示
すように，PBS と青インクを混合したものをシリンジポンプを用いて 0.5 mL/min で注
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Fig. 2.16 表皮形成及び灌流培養実施後の皮膚モデルの状態．(a) O2 プラズマ未処理の場合（脱
離）．(b) O2 プラズマ処理済の場合 ( 固定維持 )．(c) O2 プラズマ処理の有無と灌流培養実施後
の固定成功率の関係 (n>3)．(© Elsevier 2016)
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Fig. 2.17 O2 プラズマ未処理 / 処理済，及びダーマボンドによる接着の，送液された液体の排出
量に対する影響．(a) O2 プラズマ未処理．(b) O2 プラズマ処理済．(c) ダーマボンドによるシール．
(d) 注入量に対する排出量の割合．(© Elsevier 2016)
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入した結果，O2 プラズマ未処理の場合，注入した液体のうち，排出されたのは 2% 程
度だけで，ほとんどがデバイス内に漏出・蓄積してしまった (Fig. 2.17a, d)．一方，O2
プラズマ処理済の場合，注入した液体は，約 70% が排出補助用のチューブを通じて培
養デバイスの外へと排出された (Fig. 2.17b, d)．また，ダーマボンドによりシールした
場合も，O2 プラズマ処理済の場合と同様に，約 70% が培養デバイス外へ排出された (Fig. 
2.17c, d)．この結果から，O2 プラズマ処理により灌流時の液体の圧力に耐え得る程度に，
培養デバイス接続部と真皮が接着されることが示唆された．また，その程度は皮膚用
接着剤であるダーマボンドと同等であった．本研究では，皮膚モデルへの接着剤混入
が，皮膚モデルを用いた種々の用途（例えば，遺伝子やタンパク質の定量分析等）に
好ましくないと考え，O2 プラズマ処理を用いることとした．なお，O2 プラズマ処理済
の場合でも 30% 程度が排出されなかった．これは，本実験で用いた流速が 0.5 mL/min
と大きかったこと ( 実際の灌流培養ではこの 1/10 程度の流速で送液する )，真皮の収
縮が不十分な状態で送液したこと，HUVEC を播種していない状態で送液したこと等
が原因となり，注入した液体の漏出が発生したものと考える（後述の経皮吸収試験で
は十分に灌流培養を行った皮膚モデルに対して低流速で送液を行っているが，この際，
注入した液体の 90% 以上が排出口から排出されることを確認できている）．
　以上，本節の結果からアンカ構造及び O2 プラズマ処理を組み合わせることによって，
血管流路付き皮膚モデルを培養デバイスに把持し続け，灌流培養を実施できることが
分かった．
2.5　結言
　本章では，血管流路付き皮膚モデルを構築するための培養デバイスの作製方法につ
いて述べた．また，当該培養デバイスを用いて血管流路付き皮膚モデルを構築する方
法について記載した．さらに，培養デバイスのアンカ構造，及びコラーゲン・細胞の
接着性向上処理（O2 プラズマ処理）が，皮膚モデルの把持にもたらす効果を明らかに
した．
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第 ３ 章 　
血 管 流 路 付 き 皮 膚 モ デ ル の
評 価
3.1　緒言
　本章では，2 章で構築方法を示した血管流路付き皮膚モデルについて，形態及び機
能の観点から評価する．まず，血管流路付き皮膚モデルが満たすべき要件についてま
とめ，続いて各要件を検証するかたちで皮膚及び血管について各々の観点から，形態
及び機能の評価を行う．本章により，本研究の血管流路付き皮膚モデルが皮膚モデル
としての要件を満たすこと，またその内部に構築された血管流路が血管としての要件
を満たすことを明らかにする．
3.1　血管流路付き皮膚モデルの要件
　血管流路付き皮膚モデルの評価に先立ち，先行研究や生体に関する情報をもとに，
本研究における血管流路付き皮膚モデルの評価観点を Table 3.1 にまとめた．従来皮膚
モデル，従来の血管流路，及び生体の皮膚においては様々な評価観点があるが，本研
究では，血管流路付き皮膚モデルの有望な応用分野である経皮吸収試験において重要
と考えられる項目を評価することとした．さらに，この評価観点をもとに，具体的な
要件を Table 3.2 にまとめた．まず，表皮層については，主に従来方式で作製した皮膚
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モデル（従来皮膚モデル）[3][26][85][86] を比較の対象として要件を定義する．従来皮
膚モデルと同等の表皮層を形成することで，従来皮膚モデルについて既に得られてい
る知見 ( バリア機能や物質代謝などのヒト皮膚との相関 [26][75]) を活用可能と考えら
れるためである．具体的に要件を定義すると，まず形態については，表皮層の厚みが
約 50 μm 程度であること ( これはヒトの皮膚の表皮厚みにも相当する [87])，表皮が分
化して下層（基底膜，基底層）～上層（顆粒層，有棘層）に階層化していること，及
び角層が形成されていることが要件となる．また，機能的な観点からの要件は，従来
皮膚モデルと同じように，バリア機能を有することである．
　真皮層については，コラーゲンゲルの最終密度がヒト皮膚同等の 10–300 mg/mL 程
度であること [88]，また，ヒト真皮層と同等の厚み (0.5–3 mm 程度 [88]–[91]) を有する
Table 3.1  皮膚モデルと血管に関する主要な評価観点
大分類 小分類 評価観点 評価実施有無
本研究 従来皮膚モデ
ル [24], [26]–[28], [85]
[86]
従来血管流路
[59][67]
ヒト皮膚 [25][59]
[91]
形態 表皮 厚み ○ ○ - ○
分化状態 ○ ○ - ○
脂質組成 × a ○ - ○
微細構造 × a ○ - ○
真皮 厚み ○ ○ - ○
コラーゲン密度 ○ ○ - ○
他種 ECM(elastin 等 ) × a ○ - ○
血管
流路
直径 ○ - ○ ○
壁面構造 ○ - ○ ○
毛細血管への分枝 ○ b - ○ ○
動静脈構造 × c - × e ○
機能 表皮 バリア機能 ○ ○ - ○
機械的強度 × a ○ - ○
真皮 血管や付属器の足場 ○ d ○ d - ○
機械的強度 × a ○ - ○
血管
流路
栄養・酸素供給 ○ - ○ ○
体温調節 × a - × ○
a. 経皮吸収では重要度が低いため評価しない．
b. 本研究では概念実証レベルとして実施する．
c. ロードマップ上の次のステップのため評価できない．
d. 構築プロセスから自明であるため特段の評価はしない，
e. 本研究の皮膚モデルと同スケール (~500 μm) では構築例ない．
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ことを形態に関する要件とする．なお，真皮層の機能については，真皮が皮膚付属器
や血管の足場としての役割が主であることから，本研究においては特に要件を設定し
ない．
　血管流路の形態に関しては，直径 300 μm 前後 ( ヒト真皮の血管径 [92]) の管構造を
維持していること，さらにその管構造の壁面が血管内皮細胞 ( 本研究では HUVEC) に
被覆されていること，HUVEC がタイトジャンクションを形成していることを要件と
する．なお，先に示したように本研究では血管流路の構築を主な目的としており，毛
細血管への分枝に関しては，毛細血管形成に向けた第一のステップ ( 概念実証 ) として，
血管流路からの HUVEC のスプラウティングを要件とした．機能に関しては，本研究
における大前提である外部からの送液可能性 ( 灌流可能であること )，血管壁の特徴で
ある分子サイズ選択的な透過性を有すること，また生体における血管の最も基本的な
役割である栄養及び酸素の供給が可能であることを要件とする．
　なお，血管流路付き皮膚モデルの全体の構成として，表皮層，真皮層，及び血管流
路の三要素が構築されている必要がある．また，血管流路付き皮膚モデル全体として
の機能は「第４章　血管流路付き皮膚モデルを用いた応用展開の検証」で示される応
Table 3.2  血管流路付き皮膚モデルの要件
大分類 小分類 評価観点 要件
形態 表皮 厚み 従来皮膚モデル相当の厚み ( 約 50 μm) を有すること
分化状態 下層～上層に分化していること
角層が形成されていること
真皮 厚み ヒト皮膚相当の真皮厚み (0.5–3 mm)
コラーゲン密度 ヒト皮膚相当のコラーゲン密度を有すること (10–300 mg/
mL)
血管
流路
直径 直径 300 μm 前後の管構造であること（閉塞していないこ
と）
壁面構造 壁面が HUVEC に被覆されていること
HUVEC がタイトジャンクションを形成していること
毛細血管への分枝 血管流路からの HUVEC のスプラウティングが形成される
こと a
機能 表皮 バリア機能 バリア機能を有すること
血管
流路
栄養・酸素供給 外部から送液できること ( 灌流可能であること )
分子サイズについて選択的な透過性を有すること
栄養，酸素を周辺組織に供給できること
a. 本項目は概念実証レベル．
 45
用展開が該当するため，本章ではこれ以上触れない．
　以降の節で，これらの要件に沿って，血管流路付き皮膚モデルの評価を行う。
3.2　血管流路付き皮膚モデルの形態の評価
3.2.1　血管流路付き皮膚モデル全体の形態
　Fig. 3.1a に血管流路付き皮膚モデルの外観写真を示す．目視により，構築した皮膚
モデルに表皮が形成されていることが分かる（皮膚モデル上面のやや黄色がかって見
える箇所）．表皮の形成は，Fig. 3.1b に示すようにピンセットで表皮を引きはがすこと
でより明確に確認できた．
　さらに血管流路付き皮膚モデル全体の形態を詳細に観察するため，凍結切片を作製
してヘマトキシリン・エオジン (HE) 染色を行った．なお，このとき灌流をせずに単に
気液界面のみで培養した皮膚モデル（非灌流）もネガティブコントロールとして用意
した．灌流の有無以外は同条件である．この結果，Fig. 3.2 に示すように灌流と非灌流
いずれの場合も真皮の上に表皮が形成されており，また真皮層の中ほどに血管流路が
構築されていることが確認できた．なお，非灌流 (Fig. 3.2b) の場合には，血管流路が
潰れて閉塞しており，この点については「3.2.4　血管流路」にて改めて議論する．
3.2.2　表皮層
　Fig. 3.3a, b に血管流路付き皮膚モデル（灌流，及び非灌流条件）の表皮層周辺の HE
染色像を示す．凍結切片であるため切断角度により多少の誤差はあるが，その厚みが
おおよそ 50 μm であることが分かった．また，その最上層において角質が形成されて
いることが観察された（表皮のうち，赤色に染色されている箇所）．なお，灌流条件で
培養した皮膚モデルと非灌流条件で培養した皮膚モデルを比較すると，非灌流条件で
は表皮がやや薄く，また角層に空隙が多い．これは非灌流の場合，灌流に比べて表皮
への栄養供給が少なかったことが原因と考えられる．
　HE 染色に加えて，表皮の分化を評価する目的で凍結切片に対する免疫染色も実施し，
Fig. 3.1 血管流路付き皮膚モデルの外観．(a) 灌流条件下で培養した血管流路付き皮膚モデル．
(b) ピンセットにより表皮を引きはがした状態．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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共焦点顕微鏡により観察した (Fig. 3.3c, d)．免疫染色で対象としたタンパク質はサイト
ケラチン 10 (CK10)，及びサイトケラチン 15 (CK15) であり，それぞれ表皮の上層，下
層で発現することが知られているタンパク質である．構築した皮膚モデルにおいては，
(a) perfused 
(b) non-perfused 
vascular channel
vascular channel (closed)
dermis
epidermis
500 μm
500 μm
dermis
epidermis
Fig. 3.2 血管流路付き皮膚モデルの全体像 (HE 染色像 )．(a) 灌流条件下で培養した皮膚モデル．
(b) 非灌流条件下で培養した皮膚モデル．(© Elsevier 2016)
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(a) perfused (epidermis) 
stratum corneum
100 μm
(b) non-perfused (epidermis) 
100 μm
(c) perfused (epidermis) 
100 μm
CK10
CK15
nuclei
(d) non-perfused (epidermis) 
100 μm
CK10
CK15
nuclei
Fig. 3.3 血管流路付き皮膚モデルの表皮拡大像．(a)  HE 染色像 ( 灌流条件下で培養 )．(b) HE
染色像 ( 非灌流条件下で培養 )．(c) 免疫染色像 ( 灌流条件下で培養，緑：CK10，赤 CK15，青：
核 (DAPI))．(d) 免疫染色像 ( 非灌流条件下で培養．抗体と色の対応は (c) と同じ )．(© Elsevier 
2016)
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灌流，非灌流の場合いずれにおいてもそれぞれ表皮上層，下層に局在していることが
確認できた．このことから，表皮の分化が正常に促進されたことが示唆される．さら
に表皮基底膜の形成を確認するため，灌流培養した皮膚モデルに対して，基底膜にお
いて多く発現するタンパク質である IV 型コラーゲンの免疫染色を実施した．Fig. 3.4
に示すように，表皮と真皮の境界面に IV 型コラーゲンが多く存在していることから，
表皮基底膜が形成されていると推測できる．
　皮膚モデル全体にわたる表皮厚みの分布を評価するため，二光子顕微鏡により皮膚
モデルを上面から観察した．この際，Fig. 3.5a に示すように，複数測定部位 (A: 表皮
中央部，B: 表皮右端 ( 血管流路上 )，C: 表皮上端，D: 表皮右上 ) について観察を実施
した．いずれの部位においても Fig. 3.5b に示すように表皮及び真皮の二層構造が観察
された．なお，Fig. 3.5b は測定部位 A のものであり，緑の蛍光は主に NHEK のケラチ
ンの自家蛍光に由来するもの，白は角層およびコラーゲンゲルの自家蛍光に由来する
ものである．各測定部位について厚みを測定したところ，Fig. 3.5c に示すように平均
57 μm の厚みで，その標準偏差は約 5 μm であった．この平均及び標準偏差は従来皮膚
basement membrane
100 μm
Col IV
nuclei
100 μm
Col IV
nucleibasement membrane
epidermis
dermis
epidermis
dermis
(a)
(b)
Fig. 3.4 血管流路付き皮膚モデル表皮の IV 型コラーゲン免疫染色像．(a) 灌流培養条件下で培
養．(b) 非灌流培養条件下で培養．
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モデル相当の数値である．なお，この測定結果から有意差は検出されなかった．これ
らのことから，皮膚モデル全体にわたって，表皮が概ね一様な厚みで存在していると
考えられる．
　以上のことから，本研究の血管流路付き皮膚モデルは，その形態に関して従来皮膚
モデル相当の厚みを有すること，下層～上層に分化していること，及び角層が形成さ
れていることという表皮層に関する要件を充足していることが分かった．
3.2.3　真皮層
　まず，真皮層の培養に伴う厚み及びコラーゲンゲル密度の変化に関する傾向を調べ
るため，予備実験として真皮層のみを培養した場合の厚みを測定した．その結果，Fig. 
3.6 に示すように，真皮層の収縮は約 1 日で定常に達し，以降は大きな変化は生じなかっ
た．また，コラーゲン密度に関しては，定常に達した時点で約 14 mg/mL になり，要
件に記載の数値を達成した．ただし，初期密度によって最終密度は異なるため，この
数値は参考値である．実際に用いる真皮層のコラーゲン初期密度及び最終密度はこの
後の評価で詳細に議論する．なお，コラーゲンゲル密度は，真皮層の面積，厚み，及
び初期密度の数値を利用して算出した．また，この予備実験の結果を基に，真皮層の
培養日数を 2–3 日とした．
　次に，血管流路付き皮膚モデル構築の全工程を終えた段階での真皮層厚みを，コラー
ゲンゲルの初期密度をパラメータとして調べた．この実験の結果，Fig. 3.7 に示すよう
にコラーゲンゲルの初期密度が大きいほど最終的な真皮厚みが大きくなる ( 逆に言え
ば，初期密度が小さいほど大きく収縮する ) こと，及び初期密度 2.5 mg/mL 近傍で最
終厚みの値が急激に立ち上がる傾向があることが分かった．また，厚みの要件につい
Fig. 3.5 表皮の厚み分布評価．(a) 測定部位．A: 表皮中央部，B: 表皮右端 ( 血管流路上 )，C:
表皮上端，D: 表皮右上．(b) 測定部位 A における二光子顕微鏡像．緑色は主に NHEK のケラ
チンの自家蛍光，白色は角層とコラーゲンの自家蛍光に由来．中央の画像は画像処理ソフト
(Zeiss Zen) により，表皮の表面を描画したもの (Green チャネルのみ使用 )．(c) 各測定部位での
表皮厚み．一元配置分散分析により検定 (n=4, n.s.: not significant)．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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て考えると，初期密度が 2.5 mg/mL より大きい場合に要件値である 0.5 mm 以上になる．
ただし，この数値は培養デバイスの高さに依存する数値であると考えられるため，よ
り高さのある設計とすることで要件値 (0.5 mm) を達成することは可能であると考えら
れる．また，コラーゲンゲルの最終密度について考えると，初期密度が大きいほど最
終密度が小さくなる傾向があること，及び 3 mg/mL 近傍で定常に達することが分かっ
た．なお，コラーゲンゲルの初期密度を増大させると最終密度が減少する傾向にある
ことは文献 [23] でも報告されており，これは初期密度が小さい場合，NHDF がより活
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Fig. 3.6 真皮層収縮に伴う厚みの変化．(a) コラーゲンゲル化後 1 時間の真皮層．(b) コラーゲ
ンゲル化後 83 時間の真皮層，(c) 真皮層厚みの時間変化（左軸：真皮層厚み，右軸：真皮層厚
みから算出したコラーゲン密度）．
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発にコラーゲンの線維を配向し，ゲルを収縮させるためだと推測されている．本実験
系においては水平方向の収縮を制限しているものの，同様の現象が起きたと考えられ
る．また，要件値 (10–300 mg/mL) について考えると，初期密度 1 mg/mL において要件
の範囲から外れているが，その他の初期密度においては要件の範囲内にあることが分
かった．
　以上のことから，本研究の培養デバイスを用いて皮膚モデルを構築する場合，コラー
ゲンゲルを初期密度 2.5–4 mg/mL の範囲で調整することにより，要件を充足する真皮
層を構築できることが分かった．また，初期密度をこれより低い値に設定することも
できるが，その場合は培養デバイスの設計を変更する必要があること，また要件を満
たす初期密度値に下限がある (1–1.6 mg/mL の間 ) ことが分かった．これらの結果は，
要件の充足を示すばかりではなく，本研究のデバイスを用いた血管流路付き皮膚モデ
ル構築にあたっての設計論としての意味も持つ．
　なお，従来の皮膚モデル作製法 [3] を初めとし，3 次元組織の構築にあたっては Fig. 
3.8a に示すように細胞を ECM ゲル中に包埋して拘束を与えずに収縮させたものを利
用することが多い ( 肝臓細胞 [103]，腺組織由来の正常及び腫瘍細胞 [104])．収縮によっ
て細胞密度が高まり，また ECM の密度が増加する効果が得られる．一方，本研究に
おいては，アンカ構造による拘束があり水平方向への収縮は抑止されるが，垂直方向
への収縮によって必要なコラーゲン密度を得る戦略を取った (Fig. 3.8b)．このように所
定方向への収縮を抑止する系は筋組織の作製において報告されている [105][106]．なお，
所定方向への組織の収縮は，細胞密度を向上しつつ，細胞の配向性を生む効果が得られ，
筋組織においては筋収縮運動に寄与する．このような細胞の配向性の観点で，従来法
で作製した皮膚モデル ( 拘束なし ) と，本実験系で作製した皮膚モデル ( 水平方向に拘
束 ) を比較すると，Fig. 3.9 に示すように，本実験系においては NHDF がより水平方向
へ伸展・配向している様子が観察された．これは水平方向への拘束による現象と考え
られる．生体皮膚においては，例えば文献 [25] の切片画像を見ると，水平方向に細胞
が伸展している様子が観察され，一方で垂直方向に伸展している細胞がないことが分
かる．本実験系で作製した皮膚モデルは，（従来皮膚モデルに比べ）形態的にこのよう
な生体皮膚に近いと考えられる．この形態的な類似性がもたらす効果は，タンパク質
の産生量や遺伝子発現解析によって評価する必要があり，今後の課題である．
3.2.4　血管流路
　Fig. 3.10 に血管流路周辺の拡大像を示す．灌流条件下で培養した皮膚モデルの HE
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染色像 (Fig. 3.10a) から，血管流路は真円ではなく垂直方向に収縮した形状となってい
ることが分かった．長軸直径 600 μm ，短軸直径 100 μm の楕円として近似すると，周
長は 1.2 mm であり，これは 380 μm の真円に相当し，概ね要件として定めた直径 300 
μm を充足する ．なお，このように収縮した形状になっているのは，真皮層の垂直方
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Fig. 3.7 血管流路付き皮膚モデル構築を最終工程まで終わらせた際の真皮厚み．(a–e) 異なる
コラーゲン初期密度 (1.0, 1.6, 2.5, 3.0, 4.0 mg/mL) の皮膚モデルの HE 染色像．(f) コラーゲン初
期密度と真皮厚みの関係．(g) コラーゲン初期密度と最終密度の関係．mean ± s.d. で表示．n = 5．
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向への収縮に起因するものであると考えられる．断面が真円であることは灌流可能な
血管流路にとって必須ではないが，より真円に近づけるためには使用するワイヤの形
状を楕円にすることで対策できると思われる．なお，血管流路のサイズについては
Fig. 3.11 に示すように，小さい径のワイヤを使用することで，より小さい径の流路を
形成することもできる．Fig. 3.11a では直径 520 μm ，Fig. 3.11b では直径 290 μm のワ
イヤを用いてそれぞれ流路を形成した．
　また，非灌流条件の皮膚モデル (Fig. 3.10b) においては，血管流路の大部分が癒着し，
閉塞していることが観察された．この結果から，灌流条件下で培養した皮膚モデルの
血管流路が閉塞していないのは，培養液の灌流による圧力によるものと推測できる．
ただし，流路構造の維持には灌流による圧力だけでなく，HUVEC が流路を覆ってい
ることによる効果もあると考えられる．このことは，HUVEC の有無による流路構造
の維持を調べた予備実験の結果 (Fig. 3.12) からも推察される．この場合，どちらも灌
流条件下で培養を行ったが，HUVEC が無い場合，流路構造が維持されずに閉塞して
しまった．
　血管流路の形態についてより詳細に調べるため，血管流路壁面を構成する HUVEC
に関する免疫染色を実施した．まず，基底膜の成分である IV 型コラーゲンの免疫染色
を実施したところ，Fig. 3.10c, d に示すように血管流路壁に沿って IV 型コラーゲンが
ECM
(a) free shrinkage (b) constrained shrinkage (strategy of this work)
high ECM concentration
high cell density 
high ECM concentration
high cell density 
high cell orientation
anchoring structure
(constrain)
cell
Fig. 3.8 3 次元組織構築における ECM の収縮．(a) 拘束無しで自由に収縮させる方式．(b) 所定
方向に拘束して収縮させる方式 ( 本研究の方式 )．
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局在していることが分かった．また，HUVEC の細胞接着分子である CD31 の免疫染
色を実施したところ，Fig. 3.10e, f に示すように，IV 型コラーゲンと同様に血管流路壁
を覆うようにして CD31 が局在していることが分かった，このことから，HUVEC が
血管流路の壁面を被覆するようにして接着していることが示唆された．
　さらに，HUVEC による血管流路の被覆状態を詳細に調べるため，灌流培養を実施
する直前 (NHEK 播種済み ) の皮膚モデルの血管流路を，CD31 抗体を用いて免疫染色
(a) dermis (without constrain)
(b) dermis (with horizontal constrain)
50 μm
NHDF
50 μm
NHDF
Fig. 3.9 血管流路付き皮膚モデルの真皮 ( 表皮直下 ) 拡大像．(a) 従来手法により真皮層を自由
収縮させて作製したサンプル．(b) 本研究の方式により真皮層を水平方向（紙面左右及び奥行
き方向）に拘束した状態で作製したサンプル ( 非灌流条件 )．(© Elsevier 2016)
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し，二光子顕微鏡により観察した (Fig. 3.13)．なお，二光子顕微鏡は，二光子励起に
より蛍光色素を励起する顕微鏡であり，長波長の励起光を使用するため通常の共焦点
顕微鏡より組織深部を観察できる特長がある．この観察の結果，Fig. 3.13a に示すよう
に，CD31 を発現した HUVEC が，少なくとも 1 mm の距離にわたって管構造を維持し
た血管流路の壁面を被覆していることが分かった．また，Fig. 3.13b に Fig. 3.13a の共
(a) perfused (channel) 
(c) perfused (channel) 
(b) non-perfused (channel) 
(d) non-perfused (channel) 
(e) perfused (channel) (f) non-perfused (channel) 
200 μm 200 μm
200 μm 200 μm
200 μm 200 μm
collagen IV collagen IV
nuclei nuclei
CD31
nuclei
CD31
nuclei
Fig. 3.10 血管流路付き皮膚モデルの血管流路拡大図．(a, b) HE 染色像 ( それぞれ灌流及び非灌
流培養条件 )．(c, d) IV 型コラーゲンに対する免疫染色像 ( 赤：IV 型コラーゲン，青：核 )．(e, 
f) CD31 に対する免疫染色像 ( 緑：CD31，青：核 )．(© Elsevier 2016)
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焦点画像を Z 方向に射影したものを示す．この画像から，流路壁面が血管内皮細胞に
特徴的な敷石状の構造によって覆われていることが確認できた．また，血管流路を覆
う HUVEC が血管壁の透過性を決定する構造であるタイトジャンクションを形成して
いるか調べるため，灌流培養を実施した後の皮膚モデルの血管流路に対し，タイトジャ
ンクションのマーカである ZO-1 についての免疫染色を行い，二光子顕微鏡で観察し
た (Fig. 3.14)．この結果，CD31 と同様に ZO-1 が血管流路壁面に沿って存在しており，
タイトジャンクションが形成されていることが分かった．
Closed Channel
100 μm
(b) without HUVEC(a) with HUVEC
vascular channel
dermis
epidermis
200 μm
(a) 520 μm wire (b) 290 μm wire
200 μm 200 μm
Fig. 3.11 ナイロンワイヤの直径による血管流路のサイズ変更．(a) 10 号のナイロンワイヤ ( 直
径 520 μm) により形成した流路（Fig. 3.10a と同じ）．(b) 3 号のナイロンワイヤ ( 直径 290 μm)
により形成した流路．(© Elsevier 2016)
Fig. 3.12 HUVEC 有無による流路形状維持の比較．(a) HUVEC 有り (HE 染色 )．(b) HUVEC 無
し（未染色）．いずれも灌流条件下で培養．
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(a) Orthogonal view
(b) Z-projection by maximum intensity
100 μm
yz-plane
xz-plane
channel
channel wall
channel
channel wall
fluorescense: CD31
100 μm
Fig. 3.13 血管流路付き皮膚モデルの CD31 免疫染色共焦点画像（二光子顕微鏡で撮影，複数
視野を画像処理ソフトで接合）．灌流培養実施前．(a) 共焦点画像の xy, yz, xz 平面での断面
像 (Orthogonal view)．(b) Z 方向への射影像（各ピクセルの最大輝度による射影） ．(© Elsevier 
2016)
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　さらに，本実験系において毛細血管の構築が可能であることを示すため，血管流路
を真皮中に構築した後，血管流路付き真皮を血管内皮用培地 (EGM) に浸漬し，長期培
養 (3 週間 ) を実施した．このサンプルの血管流路を CD31 により免疫染色し，二光子
顕微鏡により観察したところ，Fig. 3.15 に示すように流路壁面から真皮層へのスプラ
ウティングが確認された．管腔構造は確認できていないものの，このスプラウティン
ZO-1
200 μm
channel wall
channel
channel wall
channel wall
channel wall
channel wall
yz plane
xz plane
Fig. 3.14 血管流路付き皮膚モデルの ZO-1 免疫染色共焦点画像（二光子顕微鏡で撮影，複数視
野を画像処理ソフト Image J で接合）．灌流培養実施後．(© Elsevier 2016)
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グは毛細血管形成を示唆する現象と考えられる．なお，長期の浸漬培養の後も流路に
バブルを通過・排出させることが可能であったため，血管流路の管構造も維持されて
いたと考える．この結果は，将来的に毛細血管付きの皮膚モデルを構築する際に有用
な知見である．
　以上の結果より，血管流路の形態に関する要件として定めた，直径 300 μm 前後の管
構造であること（閉塞していないこと），壁面が HUVEC に被覆されていること，及び
HUVEC がタイトジャンクションを形成していることの三点が充足されていることが
確認できた．また，血管流路の構造を維持するためには HUVEC による被覆と灌流の
圧力が重要な役割を果たすこと，ワイヤ径により血管流路のサイズを調整できること
が明らかになった．これらの事実は，血管流路の設計に関して重要な知見である．
3.3　血管付き皮膚モデルの機能の評価
3.3.1　表皮バリア機能
　表皮のバリア機能を評価するため，まずマイクロピペットを使用して血管流路付き
皮膚モデル表面に 100 μL の PBS を静かに配置した．配置された PBS は，Fig. 3.16 に
示すように皮膚モデル表面で半球状の液滴を形成した．一般に真皮層に水溶液 (PBS 等 )
を配置した場合，液滴は形成されずに真皮上に広がる一方，角層が形成された表皮層
は撥水性を有し，配置された水溶液は液滴を形成する．このことから，本実験において，
皮膚モデル表面に形成された表皮層 ( 及び表皮層の最上部にある角層 ) がバリア機能
を有していると考えられる．
　また，表皮のバリア機能を定量的に評価するため，LCR メータを用いて，皮膚モデ
ルのキャパシタンスを測定した．キャパシタンスは皮膚のバリア機能の指標とされ，
その値が低いほどバリア機能がよりよく発揮されていることを示している [93][94]．な
Fig. 3.15 血管内皮用培地 (EGM) にて真皮中の血管流路を長期浸漬培養 (3 週間 ) した際の免疫
染色共焦点画像 ( 二光子顕微鏡で撮影，画像処理ソフト Image J で z 方向に average 射影後，ス
プラウティング箇所を明瞭にするためローカルコントラスト・エンハンス処理を実施 )．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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お，バリア機能が高いほどキャパシタンスが低くなるのは，バリア機能を担う角質の
キャパシタンスが，真皮層に多く含まれる水分のそれよりも小さいためであるとされ
ている．これらの先行研究において，RC 並列回路を皮膚の等価回路として測定が実施
されており，また 1 kHz 付近で測定することで角層の特性が測定可能であるとされて
いる．本実験においては，Fig. 3.17a に示すように，皮膚モデル上面中央付近に形成さ
れた表皮層と，皮膚モデルの端にある真皮が露出した部位それぞれに，LCR メータに
接続した 5 mm 間隔の電極を接触させ，1 kHz でのキャパシタンスを測定した．この結
果，Fig. 3.17b に示すように表皮層のキャパシタンスは真皮層のキャパシタンスに比べ
て有意に小さかった．また，キャパシタンスの変化が水分の寄与によるものであるこ
とを補助的に示すため，キャパシタンスと合わせて抵抗値も測定したところ，抵抗値
は表皮が有意に高かった (Fig. 3.18)．この結果は，表皮バリア機能が低下すると抵抗値
が下がるという報告と合致する ( なお，本実験は固定済みサンプルで実施したが，Fig. 
3.18 に示すように Fig. 3.17b と同様に表皮のキャパシタンスが低かったことから，PFA
固定後も電気的特性に大きな影響を与えないと推測される )．以上の結果から，本研
究の血管流路付き皮膚モデルにおいては，表皮の機能要件であるバリア機能が形成さ
れていることが示唆された．
　さらに，従来法 [3] に則って作製した皮膚モデルとのキャパシタンスの比較を実施
した．測定の対象としたのは，従来皮膚モデル及び血管流路付き皮膚モデルの表皮だが，
本研究の皮膚モデルについては NHEK の播種量を 7.7 × 105 cells/cm2 (1 倍量 NHEK) と
1.5 × 106 cells/cm2 (2 倍量 NHEK) とした二種類を用意した．これらの皮膚モデル表皮に
water repelled on epidermis
5 mm
Fig. 3.16 血管流路付き皮膚モデルの表皮バリア機能の評価（撥水性）．(© Elsevier 2016)
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Fig. 3.17 血管流路付き皮膚モデルの表皮バリア機能の評価（キャパシタンス測定）．(a) 実験セッ
トアップ概念図，LCR メータにより，真皮及び表皮部のキャパシタンスを測定．(b) 真皮及び
表皮のキャパシタンス値 (mean ± s.d., n=3，***p<0.001，対応の無いスチューデント t 検定 )．(© 
Elsevier 2016)
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Fig. 3.18 PFA 固定後，一か月程度スクロースに浸漬したサンプルの表皮及び真皮の電気的特性
詳細．(a) キャパシタンス値，(b) 抵抗値 (mean±s.d., n=3，*p<0.05, **p<0.001，対応の無いスチュー
デント t 検定 )．
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ついてのキャパシタンス測定の結果を Fig. 3.19 に示す．従来皮膚モデル表皮及び 2 倍
量 NHEK の皮膚モデル表皮のキャパシタンスは，1 倍量 NHEK の皮膚モデル表皮のキャ
パシタンスと比べて有意に小さかった (Fig. 3.19c)．また，従来皮膚モデル表皮と 2 倍
量 NHEK の皮膚モデル表皮のキャパシタンスの間に有意差はなかった．なお，この結
果は Fig. 3.19a, b に示す HE 染色像において，1 倍量 NHEK の皮膚モデルの角層が 2 倍
量 NHEK の皮膚モデルの角層と比べて，不連続な個所があることからも理解できる．
また，この実験結果は，本研究の皮膚モデルが従来皮膚モデル相当のバリア機能を有
することだけでなく，NHEK の播種量によって表皮のバリア機能を調整できることも
意味すると考えられる．
3.3.2　血管流路の灌流機能
　皮膚モデル内に構築した血管流路が灌流可能であることを確認するため，観察を
容易にするため通常より真皮層の厚みを薄くした皮膚モデルを作製し（流路には
HUVEC 未播種，ワイヤは格子状に架線 )，蛍光ビーズを含んだ培養液をシリンジポン
プで注入し，蛍光顕微鏡で観察した (Fig. 3.20a)．この結果，注入された蛍光ビーズが
流路内を流れていく様子が観察された．また，全工程を完了させた血管流路付き皮膚
モデルに対しては，血管流路に気泡を注入し，その気泡が血管流路内を流れることを
確認した (Fig. 3.20b)．これらのことから皮膚モデルが灌流可能であることが示された．
3.3.3　血管流路の分子サイズ選択的な透過性
　分子サイズと血管流路壁の透過性の関係を調べるため，通常より真皮層の厚みを薄
くした皮膚モデルに血管流路を作製し，NHEK は播種せず，5 日間の灌流培養を行っ
た後，ローダミン B (479 Da)，フルオレセインイソチオシアネートデキストラン (FITC
デキストラン，20 kDa)，ローダミン B イソチオシアネートデキストラン (RITC デキス
トラン，70 kDa) の三種類の蛍光分子を含んだ溶液を流して，蛍光顕微鏡にて輝度の変
化を測定した．Fig. 3.21a–c に示すように，分子量の小さい蛍光分子ほど，血管流路外
に大きく拡散していることが分かる．また，Fig. 3.21d に示すように，HUVEC を播種
していない場合，70 kDa の RITC デキストランを用いた場合でも，大きな拡散が観察
された．Fig. 3.21c においてこれほどの拡散は生じていないことから，流路全体が一様
にシールされていることが示唆された．
　また，拡散の定量評価のため，Fig. 3.22a に示すパラメータ定義，及び以下に記載す
る式を用いて透過係数を算出した．なお，本研究で用いた透過係数の算出方法は文献
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(a) 7.7 × 105 cells/cm2 (1x NHEK )
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Fig. 3.19 NHEK 播種密度によるバリア機能の変化．(a) 1 倍量の NHEK を播種した場合の HE 染
色像 (Fig. 3.3a と同じ )．(b) 2 倍量の NHEK を播種した場合の HE 染色像．(c) 従来手法で作
製した皮膚モデル，及び本研究の手法で作製した皮膚モデル表皮のキャパシタンス比較  (n>3，
***p<0.001，一元配置分散分析により有意差を検定後，Tukey-Kramer の HSD 検定で各ペアを
比較 )．(© Elsevier 2016)
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[95][96] に記載があるため，ここでは導出は省略し，最終的な式のみ記載する．上記
文献によれば，流路を断面が真円の円柱で近似した場合，透過係数 P は次の式で算出
できる．
ただし，T は計測時間（今回の実験では 6 分），d は流路の直径，Ibg は蛍光分子を送液
する前に励起光のみを照射して測定した輝度積算値であり，バックグラウンド輝度を
表している．なお，輝度の積算範囲は Fig. 3.22a の ROI として囲んだ箇所であり，実
際には画像を縦に 10 分割し，それぞれの領域ごとに透過係数を算出した．また，画
像中に部分的に気泡が混入している箇所は透過係数の算出に影響があると考えられた
ため，当該領域を除外した．また，It=0， It=T はそれぞれ測定開始時刻 ( 流路が蛍光色素
で満たされた時刻 ) と T だけ経過した時刻の輝度積算値である．上式に基づいて透過
係数を算出したところ，Fig. 3.22b に示すように分子量が大きいほど透過係数が小さく
なる傾向があると分かった．なお，70 kDa (RITC デキストラン ) の透過係数について，
流路中に HUVEC を播種した先行研究では 10-6–10-5 cm/s の値が報告されており，本実
験における測定値はこの範囲内にある．さらに，血管流路が HUVEC に部分的に覆わ
れていないことによるリークを評価するため，Fig. 3.22b の 70 kDa RITC デキストラン
のデータの分布を Fig. 3.23 に示す．一般に外れ値の閾値とされる第 3 四分位及び第 1
200 μm
channel wall
flow of bead
magnified
region
0.0 sec
0.5 sec
1.0 sec
Bubble
(b)(a)
5 mm
Fig. 3.20 灌流機能の検証．(a) 流路内 (HUVEC 未播種 ) 内に流した蛍光ビーズの軌跡．(b) 流路
に注入した気泡．いずれも流路は格子状に架線．
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四分位の上下 1.5 × 四分位範囲外にはデータが存在しなかった．また， このほかにスミ
ルノフ・グラブス検定によっても外れ値の検定を行ったが，やはり外れ値となるデー
タは存在しなかった (p=0.01)．このことから，測定結果に外れ値として検出されるほ
ど大きな影響を与えるような高い透過係数の箇所は，今回の測定ではなかったといえ
る．以上の結果から，本研究の血管流路には要件として定めた分子サイズ選択的な透
過性があり，またその透過係数は先行研究と同程度のオーダにあること，さらに測定
の範囲内では大きなリークが存在しないことが分かった．これは本研究の血管流路に
おいて HUVEC が密に結合して（タイトジャンクションを形成して）壁面を覆ってい
ることを示唆している．なお，HUVEC によるタイトジャンクションの形成は TEER
によって計測する方法もあるが，一般に TEER による測定は多孔質のメンブレン上に
HUVEC を単層培養した系で実施され，本研究のような ECM 中に形成した流路では実
施されていない [59]．これは流路内に電極を挿入するのが困難なためであり，本研究
においてもこれが原因で実施には至っておらず，多くの先行研究同様，透過係数の計
測による評価とした．
　また，ここまでの実験で用いた血管流路は 5 日間の灌流培養を行ったものであった
が，灌流培養が HUVEC に与える影響を評価するため 1 日間のみ灌流培養した血管流
路に RITC デキストランを注入して比較を実施した．この結果，Fig. 3.24 に示すよう
に 1 日間のみ灌流培養を実施した血管流路は，5 日間灌流培養を実施した血管流路に
比べて大きな拡散が観察された．全体の培養期間が異なる（1 日間灌流培養のものは 5
日間灌流培養のものより 4 日間，流路内での培養期間が短い）ため厳密な比較にはな
らないが，培養液の灌流が HUVEC に影響を与え，HUVEC 間の結合が密になったこ
とで透過性が下がったものと推測される．短時間のずり応力が加わった場合には内皮
細胞の透過性が上昇し，長時間のずり応力が加わった場合には静置培養に比べて強化
されることが報告されており [97]，これと同様の現象が本実験でも起きたもの思われ
る．このことは，本研究の血管流路においては HUVEC が内皮細胞として機能してい
ることを示しており，血管のモデルとしての有用性を示唆している．
　また，本実験系における蛍光色素の拡散について，その実験結果の妥当性を理論的
に検証した．本実験系の拡散は，血管流路を無限円筒とみなすことで，円筒座標系で
の拡散方程式によって記述できる．
ただし，f (r, t) は血管流路の中心からの距離 r，時刻 t における濃度，D はゲル中にお
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Fig. 3.21 血管流路に蛍光溶液を送液した際の輝度変化及びそのプロファイル．(a) ローダミ
ン B (479 Da) を送液した場合の拡散の様子及び輝度プロファイル．(b) FITC デキストラン (20 
kDa) を送液した場合の拡散の様子及び輝度プロファイル．(c) RITC デキストラン (70 kDa) を
送液した場合の拡散の様子及び輝度プロファイル．(© Elsevier 2016)
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ける蛍光物質の拡散係数である．この拡散方程式の境界条件は，時刻 t=0 における濃
度条件，及び流路壁面における流束の連続性を考慮し，次のように書ける．
ただし，P は流路壁の透過係数，f0 は流路内の濃度 ( 一定 ) である．この方程式の解析
的な解の導出は困難であるため，本研究においては有限要素法シミュレーションソフ
トウェア COMSOL により数値計算を実施した (Fig. 3.25)．なお，シミュレーションは
拡散と同じ方程式により記述される伝熱シミュレーションによって代用した．また，
拡散係数 D 及び透過係数 P は，文献 [117]–[119] に記載の数値及び回帰曲線を用いて
推測した値を使用した．具体的には D479 Da = 4.5×10
-10 m2/s, D20 kDa = 6.5×10
-11 m2/s, D70 kDa 
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Fig. 3.22 蛍光輝度から算出した各蛍光物質の透過係数．(a) 透過係数計算におけるパラメータ
の定義．(b) 各物質の透過係数．(n = 17 (Rhodamine B, 2 デバイス ), 23 (FITC-Dextran, 3 デバイス ), 
18 (RITC-Dextran, 2 デバイス )，**p<0.01, ***p<0.001，一元配置分散分析により有意差を検定後，
Tukey-Kramer の HSD 検定で各ペアを比較 )．(© Elsevier 2016)
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= 4.5×10-11 m2/s, P479 Da = 7.5×10
-6 m/s, P20 kDa = 9.1×10
-7 m/s, P70 kDa = 4.6×10
-7 m/sを用いた (添
字は分子量 )．実際のデータと比較するため，観察方向 (Fig. 3.25 の紙面上下方向 ) に
輝度を積算したうえで疑似フォークト関数によりピークフィッティングを行い，比較
のための特徴量として半値幅を算出した (Fig. 3.26a)．なお，この際，流路径として実
際の流路径の分布を用いて複数回の計算を行った．さらに，実際のデータについても
同様に蛍光輝度プロファイル (Fig. 3.21) に対して疑似フォークト関数をフィッティン
グして半値幅を算出した．以上のシミュレーション結果と実測データの半値幅の比較
を Fig. 3.26b に示す．両者は概ね一致しており，蛍光色素の拡散についての実験結果が，
理論的に妥当であることが示唆された．なお，シミュレーションと実測データとで最
大 18% の誤差が生じているが，これはシミュレーションに使用したパラメータ ( 拡散
係数及び透過係数 ) が本実験系と異なることや，流路形状が実際には真円ではないこ
となどに起因すると推測される．
3.3.4　血管流路の酸素・栄養供給機能
　血管流路の周辺組織への酸素及び栄養供給機能を評価するため，まずアラマーブルー
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Fig. 3.23 70 kDa の RITC デキストランを流した際の透過係数の分布．独立の 2 実験で得た 2 セッ
トの画像を，それぞれ縦に 10 分割 ( 約 560 μm 毎 ) して計測．うち 2 計測結果については，画
像中の気泡の影響があったため破棄．
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を用いて，作製した皮膚モデル全体としての活性を測定する予備実験を実施した．ア
ラマーブルーは，細胞内で代謝（nicotinamide adenine dinucleotide による還元）されて
非蛍光の青色から蛍光の赤色へと変化する色素であり，生細胞数の定量に利用される．
今回の実験では，Fig. 3.27a に示すように皮膚モデルをアラマーブルーを含んだ培地に
浸漬し，6 時間インキュベートした ( 図中ではデバイス内外の色が分かれているが，実
際には内外で溶液が対流によって交換されるように設置したため，ここまで顕著な差
は見えない )．インキュベートの後，アラマーブルーを含んだ溶液を採取し，マイク
ロプレートリーダにより励起 530 nm / 蛍光 590 nm で測定を実施した．この結果，Fig. 
3.27b に示すように灌流条件下で培養した皮膚モデルから採取したサンプルは，非灌流
条件下で培養した皮膚モデルに比べて強い蛍光が検出された．このことから，灌流に
0 min
6 min
1 mm
1 mm
0 min
6 min
1 mm
1 mm
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(70 kDa)
RITC-Dextran
(70 kDa)
(b) 5 days of perfusion culture(a) 1 day of perfusion culture
Fig. 3.24 灌流培養の期間による透過性の差異．(a) 5 日間の灌流培養を実施した血管流路 (Fig. 
3.21c と同じ )，(b) 1 日間の灌流培養を実施した血管流路．いずれも 70 kDa の RITC デキスト
ランを使用．
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よって皮膚モデル内部に栄養及び酸素が供給され，生細胞数（もしくは各細胞の増殖
状態などの活性）が多くなると推測された．
　さらに灌流による栄養及び酸素の供給機能を評価するため，血管流路付き皮膚モデ
ルの真皮層での細胞の分布を調べた．まず灌流条件及び非灌流条件それぞれで 10 日間
培養した皮膚モデルの凍結切片を作製し，DAPI によって核染色した．この凍結切片
を蛍光顕微鏡で撮影し，ImageJ により以下の処理を実施した．
1. 血管流路の上部及び下部から，100 μm 毎に矩形領域を設定した (Fig. 3.28a, b)．
なお，表皮層及び真皮層底面は分析対象から除いた．
2. "threshold" 及び "watershed" により画像を二値化した．
3. 79 μm2 ( 直径 10 μm の円の面積 ) 以上の粒子を，核の中心が切片内に存在する細
胞と仮定して，"analyzing particle" プラグインによってカウントした．
　以上の処理によって領域毎の細胞数の分布を測定した結果を Fig. 3.28c, d に示す．ま
ず，灌流条件と非灌流条件で培養した皮膚モデルそれぞれの細胞数分布について，組
織全体の平均細胞密度で比較すると，灌流条件のものは 6 × 107 cells/cm3，非灌流のも
のは 2 × 107 cells/cm3 であり，灌流条件の平均細胞密度は，非灌流条件のものに比べて
3 倍程度大きかった．次に，細胞の分布については，灌流条件で培養した皮膚モデル
と非灌流条件で培養した皮膚モデルいずれの場合においても，血管流路の周囲の細胞
密度が高く，血管流路からの距離が離れるにつれて細胞密度が減少していく傾向があっ
た．灌流条件で培養した皮膚モデルの細胞密度は，0–100 μm の階級において最も高く，
Fig. 3.25 流路からの蛍光色素拡散のシミュレーション結果 ( 流路径 300 μm の場合 )．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
Fig. 3.26 流路からの蛍光色素拡散のシミュレーション結果 ( 観察方向への積算値 ) と実測値の
比較．(a) 観察方向への積算値 ( 流路径 300 μm の場合 )．(b) 実測データとの半値幅の比較．
本図は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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非灌流条件で培養した皮膚モデルの同階級の約 4 倍の密度であった．
　これらの結果は，栄養及び酸素が血管流路からその周辺の組織へと供給されたこと
( 血管流路の機能要件 ) を示している．さらに，Fig. 3.28c に示された結果は，本研究
の灌流システムが，（皮膚モデルに限定せず）分厚く密度の高い組織の培養にも有用で
あることも示唆している．何故なら，灌流条件で培養した皮膚モデルでは階級 -100–
100 μm における細胞密度が 108 cells/cm3 のオーダで維持されているが，一般に 108 
cells/cm3 オーダの細胞密度を組織深部で維持するのは栄養及び酸素の拡散に制限があ
り困難 [98] なためである．ただし，今回用いた実験系においては血管流路の影響を単
純化する目的で一本の血管流路のみを構築したため，血管流路から遠い場所では細胞
密度は 107 cells/cm3 のオーダとなった．また，組織表面からの細胞数分布は概ね指数
関数によって近似できることが知られていることから [98]，本実験においてもより詳
細な考察を行うべく，指数関数 をヒストグラムに対してフィッティ
ングした．この結果，灌流条件においては R2 乗値が高く (R2>0.8)，よく近似できるこ
とが分かった．一方，非灌流条件においては R2 乗値が低く (R2~0.2)，近似精度が低い
ことが分かった．これは，非灌流条件においては血管流路の閉塞により酸素・栄養が
供給されず，近似の前提 ( 血管流路壁面を組織表面とみなしたこと ) が成立していな
いことが理由と推測される．また，先行研究 [98] の報告値によれば A = 17×107 cells/
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Fig. 3.27 アラマーブルーによる皮膚モデル活性の測定．(a) 皮膚モデルをアラマーブルーに浸
漬した際の反応の様子 ( 参考 )，実際はデバイス内外で溶液が対流し，交換されるように設置．
(b) 代謝されたアラマーブルーの蛍光測定 (mean ± s.d., n=5, 同一デバイスから採取した 5 サン
プル )．
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cm3，α = 0.0043 μm-1  であり，本研究の灌流培養を実施したサンプルでの数値 ( 流路壁
面から上側：A = 22×107 cells/cm3，α = 0.0068 μm-1，下側：A = 16×107 cells/cm3，α = 0.0041 
μm-1) と同程度であり，この結果は培地に直接触れている組織表面と同程度の酸素・栄
養が，血管流路によって皮膚モデル中に供給されたことを示唆されている．また，流
路壁面から上側では減衰定数 α がやや大きいが，この理由としては，下側は浸漬した
培地からの酸素・栄養の拡散の影響があるのに対し，上側の酸素・栄養の供給は血管
流路からの拡散が支配的であるためと推測される ( 血管流路は円筒状であるため，組
織表面が一様に培地に浸漬している場合に比べて拡散の減衰は大きくなる )．以上の
結果から，組織全体にわたって均一に高い細胞密度を維持するためには，減衰定数の
逆数が約 150 μm であることを考慮すると，300 μm 程度の間隔での血管流路ネットワー
クを構築するか，もしくは主となる血管流路から血管新生を誘導して毛細血管網を構
築することで栄養及び酸素の拡散距離を増大させる必要があると考えられる．
3.4　結言
　本章では，まず，本研究の血管流路付き皮膚モデルに関する要件を表皮層，真皮層，
及び血管流路について定義した．これらの要件は従来皮膚モデルやヒトの皮膚，及び
血管流路に関する従来研究に基づき，形態及び機能に分類して設定した．次に，ここ
で設定した要件を検証するかたちで，第 2 章に記載の方法で作製した血管流路付き皮
膚モデルを分析した．表皮については，従来皮膚モデル相当の厚み ( 約 50 μm) があり，
さらに分化及び角層の形成も確認された．また，表皮がバリア機能を有していること
についても撥水性とキャパシタンス測定の二つの方法を用いて検証された．これらの
結果により表皮に関する形態・機能要件の充足が証明されたが，これらの結果に加え
て，NHEK の播種量によってバリア機能を調整できるという知見が得られた．これは，
皮膚モデルの設計と作製に有用な知見であると考える．
　真皮については，主にコラーゲンゲルの密度と厚みについて検証を行った．真皮層
の厚みがコラーゲンゲルの初期密度が小さいほど薄くなること，及びコラーゲンゲル
の最終密度がコラーゲンゲルの初期密度が大きいほど低くなる傾向があることが分
かった．また，この結果から，本研究の培養デバイスで要件を充足するために適切な
コラーゲンゲル初期密度が 2.5–4.0 mg/mL の範囲であることが明らかになった．なお，
初期密度を 2.5 mg/mL 以下にすることも可能だが，デバイスの寸法を修正する必要が
ある．このように，コラーゲンゲルの初期密度と，最終密度及び厚みの関係は，デバ
イスの設計論においても必要な知見である．
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Fig. 3.28 血管流路からの距離と細胞数の関係の解析．(a) 灌流条件下で培養した皮膚モデルの
核染色画像と細胞数測定領域 ( 黄色 )．(b) 非灌流条件下で培養した皮膚モデルの核染色画像と
細胞数測定の定義枠 ( 黄色 )．(c) 灌流条件下で培養した皮膚モデルの細胞数分布．(d) 非灌流
条件下で培養した皮膚モデルの細胞数分布．データは mean ± s.d. で表示 (n=5，同一サンプル
の異なる切片 )．(© Elsevier 2016)
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　血管流路に関しては，灌流培養後も中空の管構造を維持していること，及びその壁
面が HUVEC に被覆されていること，さらに HUVEC がタイトジャンクションを形成
していることが組織学的に示された．また，血管流路の機能として分子サイズ選択的
な透過性があること，及び血管流路を通じた栄養・酸素供給が可能であることが示さ
れた．特に栄養・酸素の供給機能については，皮膚モデルに限らず他の組織にも転用
Table 3.3  血管流路付き皮膚モデルの評価結果と先行研究との比較
大分類 小分類 評価観点 評価項目 評価結果
本研究 従来皮膚モデ
ル [24][26]–
[28][85][86]
[113]
従来血管流
路 [59][67]
[112]
ヒト皮膚 [25]
[59][91][109]–
[111]
形態 表皮 厚み 厚み 50 μm 35–150 μm - 50–100 μm
分化状態 角層，上層
～下層
CK10, 15 CKs, loricrin, 
filaggrin 他
- CKs, loricrin, 
filaggrin 他
真皮 厚み 厚み 1.4 mm ~0.1 mm - 0.5–3 mm
コラーゲン
密度
コラーゲン
密度
55 mg/mL ~150 mg/mL - 10–300 mg/mL
血管
流路
直径 直径 長軸 600 μm
短軸 100 μm
(~380 μm の円 )
- 50–500 μm 30–300 μm
壁面構造 内皮細胞被
覆
CD31 - CD31, vWF
他
CD31, vWF 他
タイトジャ
ンクション
ZO-1 - ZO-1, claudin
他
ZO-1, claudin
他
毛細血管へ
の分枝
スプラウ
ティング
CD31 - CD31, vWF
他
CD31, vWF 他
機能 表皮 バリア機能 撥水性 水滴形成 水滴形成 - 水滴形成
キャパシタ
ンス
5.4 nF 4.3 nF - ~10 pF
血管
流路
栄養・酸素
供給
分子サイズ
選択的な透
過性
有り，
10-5 cm/s 
@70kDa
- 有り，
10-6–10-5 cm/
s @70kDa
ヒト文献値無
(mouse 10-6 
cm/s @70kDa)
細胞密度 ~108 cells/cm3@
流路近傍
~107 cells/cm3@
流路遠方
- ~107 cells/
cm3@ 流路遠
方 ( 近傍デー
タ無 )
~108 cells/
cm3@ 乳頭下
層
~106 cells/
cm3@ 網状層
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可能な機能であると考えられる．
　以上の結果から，本研究で作製した皮膚モデルは，従来の皮膚モデル同等の表皮層
及び真皮層に加えて，新たに，血管としての形態及び機能を備えた灌流可能な流路（す
なわち血管流路）を有することが示された．これらの形態及び機能は Table 3.3 に示す
ように，ヒト皮膚と比較して同程度の特徴と値が得られており，本研究の血管流路付
き皮膚モデルの生体モデルとしての有用性が示唆されている．ただし，バリア機能の
指標であるキャパシタンスはヒト皮膚に比べて大きく，バリア機能が小さいことが分
かった．これは，従来の皮膚モデルと同様の現象であり，よりヒト皮膚に近いバリア
機能を実現するためには，使用する培地組成の改善 ( 成長因子の追加，MMP 阻害剤の
追加等 [85][120]) や，機械的な刺激の付与 ( 次章にて詳細記載 ) など，さらなる培養条
件の改善が必要である．次章では，この血管流路付き皮膚モデルを用いた応用展開に
ついて検証する．
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第 ４ 章 　
血 管 流 路 付 き 皮 膚 モ デ ル を
用 い た 応 用 展 開 の 検 証
4.1　緒言
　本章では，第 2 章で作製し，第 3 章で基本的特性を評価した血管流路付き皮膚モデ
ルの，種々の分野への応用可能性について検証する．まず，応用展開の中でも最も実
現に近いと考えられる経皮吸収型製剤の試験（経皮吸収試験）への適用可能性を検証
する．次に，他の応用例として，近年，生物学や組織工学において注目を集めている
メカノバイオロジーのツールとしての利用可能性を探る．具体的には，第 2 章に記載
の培養デバイスを伸長及び圧縮が可能となるように改良することで，皮膚モデルを周
期的に伸展させながら培養することを可能とする．これによってメカノバイオロジー
のツールとしての概念実証を行う．
4.2　経皮吸収試験への応用展開の検証
4.2.1　経皮吸収試験の実験方法
　まず経皮吸収試験の実験セットアップを Fig. 4.1 に示す．Fig. 4.1a に示すように，血
管流路付き皮膚モデルの表皮に，内径 8 mm，厚み 0.5 mm のシリコーンゴムを皮膚用
の接着剤 (DERMABOND ADVANCED®) で接着して，試験対象の薬剤を含む溶液を保
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持するためのウェルを設けた．なお，血管流路については中央の接続部間に一本のみ
ワイヤを架線して作製した．また，皮膚モデル構築のための培養デバイスとしては，
Fig. 2.7 にて示した支持棒付きの培養デバイスを用いた．経皮吸収試験中に皮膚モデル
下面 ( 真皮層 ) を培地に接触させた状態で維持するため，同じく Fig. 2.7 に示した支持
台付きの培養ディッシュを用いた．ただし，培養ディッシュは経皮吸収試験向けに一
部設計を修正し，培養デバイス及び皮膚モデルに注入されて反対側から排出された液
(a)
medium
infusion
medium
drain
caffeine and ISDN solution
medium B
medium A
reservoir
(b) (c) 
caffeine and ISDN solution
diffusion
(A) medium under 
      skin-equivalent
      (medium A)
(B) medium
      from channel
      (medium B)
reservoir
Dermabond
support table
outlet
channel
collector
for medium B
Fig. 4.1 経皮吸収試験の実験セットアップ．(a)  経皮吸収試験の模式図．皮膚モデル下面の培
地から採取した液を medium A，血管流路から採取した液を medium B と定義．(b) 経皮吸収試
験のセットアップ写真．網掛け部はシリコーンゴムで作製したウェル．(c) 培養デバイスを浮
かせた状態で支持する台，及び血管流路からの排液を採取するためのコレクタを備えた経皮吸
収用ディッシュの模式図．(© Elsevier 2016)
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体をディッシュ外に溜めおくための排出用流路及びコレクタを設けた (Fig. 4.1b, c)．こ
れによって，皮膚モデル下面の培地 (medium A) と流路から排出された培地 (medium B)
が混ざりあうことなく採取可能となった．
　次に，実際に実施した経皮吸収試験の手順を示す．まず，培地 ( 無添加の高グルコー
ス DMEM) の入ったシリンジをシリンジポンプに設置し，シリコーンチューブを通じ
て培養デバイスに接続し，6 mL/h で送液を開始した．なお，培養デバイスの排出側の
ポートは培養ディッシュの排出用流路に接続されているため，先に述べたように，送
液された培地はディッシュ外のコレクタへと排出され，溜め置かれた．送液開始から
15 分経過した時点で最初のサンプリングを行った．サンプリングは，皮膚モデル下面
の培地 (medium A) と流路から排出された培地 (medium B) それぞれについて実施した．
なお，medium A に関してはサンプリングした液量と同量の培地 ( 無添加の高グルコー
ス DMEM) を培養ディッシュに追加した．また，medium B についてはコレクタから
全量 ( 約 1.5 mL) を回収したが，この時点で 1.4 mL 未満しか回収できなかったものは
どこかでリークが発生していると判断し，最終的な分析の対象から除外した．最初の
サンプリングの後，すぐにカフェインと ISDN の混合溶液 100 μL を表皮上に設置した
ウェル内に入れ，以降，15 分毎に同様のサンプリングを実施した．なお，カフェイン
と ISDN の混合溶液は，20 mg/mL の濃度でカフェインを PBS に溶解した溶液と，100 
mg/mL の濃度でジメチルスルホキシド (dimethyl sulfoxide; DMSO) に ISDN を溶解した
溶液とを 10:1 の割合で実験直前に混合・調製した．なお，カフェインと ISDN はいず
れも経皮吸収型製剤として用いられる物質であることから，本研究における経皮吸収
試験のモデル物質として利用した．以上の実験において，培養デバイス及びディッシュ
は，32℃ ( 皮膚モデルを用いた刺激性試験や経皮吸収試験における常温 ) に設定した
恒温庫内に設置した．また，血管流路内の HUVEC が内皮機能を有していることを確
認するため，血管内皮細胞の透過性を変化させる因子 VEGF を添加した群も用意した．
VEGF を加える場合は，経皮吸収実験を実施する 2 日前に 20 ng/mL の濃度になるよう
に表皮形成用培地に添加した．
Table 4.1  HPLC の条件
物質 移動相比率
( 水 : アセトニトリル )
検出波長 保持時間
( 目安 )
カラム温度 流量
カフェイン 90 : 10 220 nm 0.83 分 40℃ 0.6 mL/min
ISDN 50 : 50 220 nm 0.45 分 40℃ 0.6 mL/min
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(a) medium A, caffeine, sampled at 75 min
(b) medium B, caffeine, sampled at 75 min
(c) medium A, ISDN, sampled at 75 min
(d) medium B, ISDN, sampled at 75 min
min
min
min
min
Fig. 4.2 カフェイン及び ISDN 用条件のクロマトグラム (75 分経過時の各サンプルから )．
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　上記手順によって採取したサンプル (medium A 及び B について，送液開始から 15，
30，45，60，75 分経過時に取得 ) に含まれる試験物質 ( カフェインと ISDN) を定量す
るため，高速液体クロマトグラフィ (HPLC) による分析を行った．分析条件は Table 4.1
に示すとおりであり，定量解析には外部標準法を利用した．
4.2.2　経皮吸収試験の結果
　経皮吸収試験を上記の手順に従って実施したところ，Fig. 4.2 に示すように試験物質
が medium A と B の両方から検出された ( 図は送液開始から 75 分時点でのサンプルの
分析結果 )．なお，いずれもオーダで 1–10 μg/mL 程度の濃度であった．この結果から，
本実験系で経皮吸収された薬剤のうち，血管流路へ透過・流入したもの，及び皮膚モ
デル全てを透過して下面に通過してきたものを分別して検出可能であることが示され
た．
　さらに本実験系の性質を詳しく調べるため，各時間で取得した試験物質の濃度値
から，medium A 及び medium B への透過積算量を算出した (Fig. 4.3)．Fig. 4.3a, b は
medium A 中のカフェイン及び ISDN それぞれの透過積算量，Fig. 4.3c, d は medium B
中のカフェイン及び ISDN それぞれの透過積算量の経時変化を表している．なお，グ
ラフの透過積算量は，ウェルに入れた試験物質の初期量 ( カフェインは 9.4 μmol，
ISDN は 3.8 μmol) で規格化したものである．また，VEGF 添加群 (VEGF+) と VEGF 非
添加群 (VEGF-) がプロットされているが，まず VEGF 非添加群のみに絞って結果の記
載及び議論を進める．
　血管流路付き皮膚モデルの経皮吸収について，その時間的特性を調べるためラグタ
イムを見積もった．ラグライムの見積もりは，試験物質の適用時刻と，試験物質の積
算量の変化に直線をフィッティングした際の x 軸との交点の差で定義される．なお，
直線のフィッティングには，傾きを最大化する 3 点 (medium A については 30, 45, 60 分
の点，medium B については 45, 60, 75 分の点 ) を用いた．また，フィッティングした
直線はグラフ中において点線で示した．この見積もりの結果，medium A においてはラ
グタイムが約 20 分 ( カフェイン 23 分，ISDN 18 分 )，medium B においてはラグライ
ムが約 5 分 ( カフェイン 6 分，ISDN 1 分 ) であることが分かった．この結果は，血管
流路付き皮膚モデルの形態により説明できると考えられる．すなわち，表皮から吸収
された試験物質は，まず表皮から近い位置にある血管流路に到達し，続いて真皮底面
に到達することでこのような結果が得られたものと思われる．なお，従来皮膚モデル
におけるカフェインのラグタイムは 26 分という数値が報告 [114] されており，本研究
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の皮膚モデルの medium A におけるラグタイムと同程度である．また，in vitro でのヒ
ト皮膚 ( つまり血流が無く，表皮～真皮の透過が支配的な系 ) におけるカフェインの
ラグタイムは約 255 分 ([115] のデータから算出 ) であり，本研究及び従来の皮膚モデ
ルに比べて 10 倍程度大きい．皮膚モデルのバリア機能がヒト皮膚に比べて低いことが，
このような結果につながったと考えられる．また，表皮～血管のカフェインのラグタ
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Fig. 4.3 試験物質の透過積算量の経時変化．ウェルに入れた試験物質の初期量で規格化．(a) 
medium A 中のカフェインの透過積算量．(b) medium A 中の ISDN の透過積算量．(c) medium B
中のカフェインの透過積算量．(d) medium B 中の ISDN の透過積算量．いずれも，青い四角が
VEGF非添加群，赤い丸がVEGF添加群を示す．点線はフィッティングした直線．mean ± s.d.(n=4)
で表示． *p < 0.05, **p < 0.01, 対応の無いスチューデントの t 検定（各時刻で VEGF 添加群と
非添加群を比較）．
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イムについては，in vivo のヒト皮膚における血漿中のカフェイン濃度変化から算出し
た数値が約 10 分 [73] であり，本研究の皮膚モデルの medium B の数値と同程度であっ
た．ヒト皮膚においては表皮直下の毛細血管による吸収が支配的であり，本研究の皮
膚モデルとは吸収の経路はやや異なるため単純な比較はできないが，今後他の物質を
用いてヒト皮膚との相関を取ることで，血管流路付き皮膚モデルを用いてヒト皮膚に
おける経皮吸収のラグタイムを見積もることが可能となると考えられる．
　また，カフェインと ISDN の透過積算量の比に注目すると，ISDN の透過積算量は，
カフェインの透過積算量の 3–4 倍であった．この結果はヒト皮膚や従来皮膚モデルに
おけるカフェイン及び ISDN の透過性に関する報告 [99] と一致している．なお，この
ような透過性の傾向は，ISDN の方がカフェインに比べて脂溶性であり，経皮吸収の主
要な経路である細胞間隙経路 ( 脂溶性分子が多くの割合を占める ) を通過しやすいこ
とに起因する．さらに，ラグタイムの見積もりのためフィッティングした直線の傾き
から，表皮～真皮の見かけの透過係数を算出したところ，カフェインで 2.5 × 10-6 cm/s 
，ISDN で 7.0  × 10-6 cm/s であり，これは従来皮膚モデルと同程度のオーダ，in vitro で
のヒト皮膚と比べて数倍～十数倍程度のオーダである [99]．なお，見かけの透過係数は，
直線の傾きに，試験物質溶液の体積 100 μL を乗じ，付与面積 0.50 cm2 で除することで
得られる．また，表皮～血管の見かけの透過係数を算出したところ，カフェインで 1.7 
× 10-6 cm/s ，ISDNで7.6  × 10-6 cm/s であった．in vivo のヒト皮膚における血漿中のカフェ
イン濃度変化から算出した数値は約 0.03  × 10-6 cm/s であり [73]，やはり本研究の皮膚
モデルはヒト皮膚に比べて透過係数が大きいことが分かる．ラグタイムと同様に，今
後ヒト皮膚との相関データを集積することが重要と考えられる．なお，皮膚モデルと
ヒト皮膚の相関については，従来皮膚モデルにおいて実施されており，透過係数の対
数値が直線的な関係になることが知られている [99]．また，表皮～血管の透過係数算
Table 4.2  経皮吸収試験結果と，従来皮膚モデル，ヒト皮膚との比較
評 価 パ ラ
メータ
吸収経路 試験物質 本研究
皮膚モデル
従来
皮膚モデル
ヒト皮膚
透過係数
(10-6 cm/s)
表皮→真皮底面 カフェイン 2.5 0.2–15 0.01–0.2 (in vitro)
ISDN 7.0 4.8–38 3.2 (in vitro)
表皮→血管 カフェイン 1.7 - ( 血管無 ) 0.03 (in vitro)
ISDN 7.6 - ( 血管無 ) - ( 文献無 )
ラグタイム
( 分 )
表皮→真皮底面 カフェイン 23 26 255 (in vitro)
ISDN 18 - ( 文献無 ) - ( 文献無 )
表皮→血管 カフェイン 6 - ( 血管無 ) 10 (in vivo)
ISDN 1 - ( 血管無 ) - ( 文献無 )
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出にあたっては，付与面積の代わりに血管の表面積を用いた ( 本研究の皮膚モデルに
おいては長さ 8 mm ，直径 500 μm の円筒の側面表面積を用い，ヒト皮膚においては皮
膚表面積と毛細血管の表面積がおよそ 1:1 である事実 [116] を用いた )．ここまでの結
果及び議論を Table 4.2 に示した．
　次に，VEGF 非添加群及び添加群の比較を行う．Fig. 4.3a, b に示すように，medium 
A においては試験物質の透過積算量は VEGF 非添加群と添加群の間で有意差がないか，
もしくは VEGF 添加群の方が少ない (45, 60 分における ISDN の透過積算量 ) という結
果であった．medium B へ試験物質が透過したことで medium A への透過量が減った可
能性もあるが，いずれの試験物質においても最終的な (75 分時点における ) 透過積算
量について有意差がないことから，今回の実験結果では 45, 60 分における ISDN で検
出された有意差は実験誤差であると推測するのが妥当であると考える ( 複数の測定点
において t 検定を行っているため，有意差の誤検出は統計上，生じうる )．この点につ
いて，試行を重ねて統計的な検証を実施し，精度を高めることは今後の課題である．
一方，medium B においては，Fig. 4.3c, d に見られるように VEGF 添加群の試験物質の
透過積算量は，45 分以降，VEGF 非添加群に比べて有意に大きくなった．この結果は，
血管流路の透過性が VEGF によって制御できることを示唆している．また，VEGF に
よって血管の透過性が増化することは in vivo における研究で報告 [100] されており，
本研究で作製した皮膚モデルの血管流路が生体に類似した内皮機能を有していること
も示唆された．
　以上の結果から，血管流路付き皮膚モデルの，経皮吸収試験における血管吸収のモ
デルとしての利用可能性が示されたと考える．
4.3　メカノバイオロジーのツール（伸展培養器）としての概念実証
4.4　結言
　本章では，第 2 章で作製，第 3 章で基本的特性を評価した血管流路付き皮膚モデル
本節は雑誌掲載の形での刊行 (5 年以内に出版予定 ) が予定されるため、
非公開とする
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の応用展開について検証を実施した．応用の具体的内容としては，まず，最も実現可
能性が高いものとして，経皮吸収型製剤の血管吸収の試験としての利用可能性を検討
した．経皮吸収型製剤のモデル薬剤としてカフェインと ISDN を選定し，両試験物質
を表皮に適用したところ，皮膚全層の透過，及び血管流路への透過の両方を検出する
ことができた．また，皮膚全層の透過と血管流路への透過とでは，そのラグタイムが
異なっており，血管流路の空間的配置が影響していることが推測された．これは従来
の血管流路を持たない皮膚モデルでは測定困難な現象であり，本研究の皮膚モデルを
用いる利点の一つである．また，透過係数及びラグタイムについて従来皮膚モデル /
ヒト皮膚との比較を実施したところ，本研究の皮膚モデルは従来皮膚モデルとは同程
度の透過性を持つものの，ヒト皮膚に比べて透過しやすいことが判明した．これは表
皮バリア機能がヒト皮膚に比べて劣っていることに起因すると考えられる．経皮吸収
試験において本皮膚モデルを用いるためには in vivo との相関データの蓄積や，3 章に
も記載したように表皮バリア機能の改善が必要である．また，in vivo において血管透
過性を変化させることが知られている VEGF を添加したところ，本皮膚モデルにおい
ても血管流路への試験物質透過量が有意に増加した．これらの結果から，血管流路付
き皮膚モデルの経皮吸収型製剤の血管吸収試験における利用が期待できる．
　また，別の応用展開として血管流路付き皮膚モデルの伸展培養を実施・評価した．
培養デバイスの材料を柔軟性の高いシリコーンゴムに変更することで，血管流路付き
皮膚モデルに様々な変形を与えることが可能となった．また，一方向への伸長・圧縮
を繰り返す伸展装置に培養デバイスを設置して皮膚モデルを伸展培養したところ，非
伸展条件のものと比べて表皮厚みの向上が観察された．さらに，試行した周波数の中
では 0.06 Hz においてその効果が最も高く，厚みは 120 μm に達し，表皮下層から上層
への分化も他の周波数で培養したものに比べて明瞭に観察された．また，フォースゲー
ジを用いて皮膚モデルを押下することで簡易的に硬さを評価したところ，伸展培養し
た皮膚モデルの最大反発力が非伸展培養のものに比べて 2–3 倍程度大きくなり，硬さ
が向上したことが分かった．皮膚モデルの硬さは移植治療で使用する際にハンドリン
グのために重要となる性質であり，この結果は伸展培養の有用性を示唆するものであ
る．また，伸展培養した皮膚モデルの表皮に微小な格子状のシワ様構造が形成された
ことについても，皮膚の外観に関する研究への寄与が期待できる．
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第 ５ 章 　
結 論
5.1　結論
　本研究では，皮膚モデルを把持するための構造を持つ培養デバイスを用いて，灌流
可能な血管流路をモデル内部に構築する方法を確立した．さらに，作製したモデルが，
皮膚モデル及び血管流路として必要な形態及び機能を備えていることを明らかにした
うえで，経皮吸収型製剤の血管吸収試験への応用可能性を示した．
　本研究の方法で皮膚モデルを作製することにより，従来同様の真皮・表皮の二層に
加え，新たに真皮層内部に HUVEC によって被覆された血管流路を有する皮膚モデル
を構築することに成功した．さらに本研究では，作製した血管流路付き皮膚モデルの
形態及び機能に関する基本的な特性を調べ，皮膚モデル及び血管としての要件が充足
されることを示した．加えて，血管流路付き皮膚モデルの応用可能性を示すため，経
皮吸収型製剤の試験（創薬分野）及び伸展培養（皮膚のメカノバイオロジーなどの皮
膚の基礎研究分野）を実施・評価した．これにより，血管流路付き皮膚モデルの幅広
い分野での利用可能性が示された．
　血管流路付き皮膚モデルの作製にあたって，構築・培養プロセス中に皮膚モデルの
培養デバイスへの把持を (1) アンカ構造の設置，及び (2) O2 プラズマによる培養デバ
イス表面処理の二つの対策によって達成した．アンカ構造は，真皮層内部に留置され
たワイヤを抜去する際に生じる摩擦による皮膚モデル脱離と，皮膚モデルの培養中の
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収縮による脱離を防止する効果を有していた．また，O2 プラズマ処理は，( アンカ構
造と同様に ) 皮膚モデルの培養中の収縮による脱離防止効果，さらに皮膚モデル及び
培養デバイス間のシールに関して効果を有していた．この二つの対策を組み合わせる
ことにより，皮膚モデル中に血管流路を構築可能となることが示された．本研究の血
管流路の構築手法は，皮膚モデルだけでなく，細胞を包埋したハイドロゲルで造られ
た組織中に血管流路を構築する際にも利用可能であり，再生医療や組織工学において
有用であると考える．
　作製した血管流路付き皮膚モデルについて，表皮には従来皮膚モデルと同程度の厚
みがあり，下層から上層への分化，及び角層の形成が確認された．また，表皮のバリ
ア機能が撥水性及びキャパシタンス測定によって示された．さらに，バリア機能は
NHEK の播種量を増やすことによって増大することが明らかになった．また，真皮に
ついては，コラーゲンゲルの初期密度と，厚み及び最終密度の関係を明らかにしたこ
とで，本研究の培養デバイスを用いてヒト真皮同等のコラーゲンゲル最終密度及び厚
みを得るためにはコラーゲ初期密度を 2.5–4.0 mg/mL の範囲に設定すればよいことが
明らかになった．これらの表皮及び真皮に関する評価結果は，皮膚モデル作製にあたっ
て，所望の厚みやバリア機能を実現したり，あるいはデバイスの設計変更をするにあ
たって有用な知見であると考える．血管流路に関しては，培養期間を通じて中空の管
構造を維持していること，流路壁面が HUVEC に被覆され，タイトジャンクションが
形成されていることが HE 染色及び免疫染色によって示された．さらに，分子サイズ
選択的な透過性があり，その透過係数が血管流路に関する先行研究と同程度のオーダ
であることが確かめられた．また，血管流路の周囲の細胞密度が高く (108 cells/cm3 の
オーダ ) なっていることから，栄養・酸素の供給機能が示唆された．特に，この栄養・
酸素供給機能については，皮膚モデルに限らず再生医療や組織工学において高密度の
組織を構築する際に役立つことが期待できる．
　経皮吸収型製剤の試験においては，カフェインと ISDN を試験物質として表皮に適
用し，皮膚全層の透過，及び血管流路への透過の検出に成功した．この際，血管流路
が真皮層の中ほどにあることから，血管流路への透過は，皮膚全層の透過よりも短い
ラグタイムで検出された．さらに，HUVEC の内皮機能を確かめるために VEGF を添
加したところ，血管流路への試験物質の透過積算量が有意に増加した．in vivo におい
ても VEGF の添加が血管の透過性を亢進させることが知られていることから，本皮膚
モデルの血管流路が in vivo に類似した内皮機能を有していることが示唆された．これ
らの結果は，血管流路付き皮膚モデルの経皮吸収試験における利用可能性を示してい
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る．ただし，従来皮膚モデルと同様に，ヒト皮膚に比べて物質が透過しやすい傾向があっ
たため，この点は将来的に培養条件の改良 ( 培地の成長因子最適化，伸展培養の適用等 )
によって改善すべき課題であると考える．
　また，別の応用展開として血管流路付き皮膚モデルの伸展培養を実施・評価した．
シリコーンゴムを材料とした培養デバイス，及び伸展装置を用いて皮膚モデルを伸展
培養したところ，表皮厚みの向上，表皮下層から上層への分化の促進が観察された．
また，フォースゲージを用いた簡易的な計測により，皮膚モデルの硬さが向上した．
さらに，伸展培養した皮膚モデルに微小な格子状のシワ様構造が観察された．これら
の結果は，伸展培養が血管流路付き皮膚モデルの形態的，機械的特性を向上させると
ともに，メカノバイオロジーなどの皮膚の基礎研究分野のツールにもなりうることを
示唆している．
　以上のことから，本研究の血管流路付き皮膚モデルが，皮膚及び血管のモデルとし
て満たすべき基本的な形態及び機能を有し，さらに幅広い分野において応用展開が期
待できると考える．
5.2　今後の展望
　一般に，皮膚モデルの応用展開としては (1) 種々の皮膚付属器及び構造の追加拡張，
(2) 化粧品開発や創薬における試験，(3) 火傷や潰瘍への移植としての使用が想定され
る．本節では，これら四つの観点から，本研究で提案した血管流路付き皮膚モデルの
展望を述べる．
　まず，(1) 皮膚付属器や構造の追加拡張の観点からは，本研究の血管流路付き皮膚モ
デル自体が皮膚付属器・構造の追加拡張に相当するものであると同時に，将来的に毛
器官，脂腺，汗腺，神経系といった付属器再構築の基礎となりうることが期待される．
例えば毛器官は，その基部である毛球に入り込んだ血管からの栄養供給によって維持
されているが，これまでの皮膚モデルには栄養を供給可能な血管流路が存在しなかっ
た．しかし，本研究で提案した皮膚モデル中の血管流路によって毛器官を初めとした
付属器に対して栄養供給を行うことで，付属器の in vitro での再構築が可能になると期
待できる．なお，in vitro での付属器再構築は，皮膚基礎研究，創薬，移植医療等の分
野での皮膚モデルの利用範囲を拡大する．ただし，本研究の血管流路付き皮膚モデル
を皮膚付属器に対する栄養経路として使用するためには，現状のままでは不足であり，
主流路から分岐して付属器に栄養を供給するための毛細血管を構築する必要がある．
第 3 章にて血管内皮用培地 (EGM) で長期培養を行うことで HUVEC が．真皮層にスプ
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ラウティングすることが確認できたが，皮膚モデル中での毛細血管網構築のためには
この条件の最適化 ( 培養期間，ECM 濃度，培地，細胞密度等 ) を実施する必要がある
と考えられる．
　また，(2) 化粧品開発や創薬分野における展望としては，「4.2　経皮吸収試験への応
用展開の検証」に記載したように試験物質の経皮吸収，及び血管への吸収のモデルと
しての利用が期待できる．この分野での利用にあたっての課題は，in vivo との相関デー
タが不足しているため，これを充足することである．また，より生体に近づけるため，
表皮の厚みや分化の状態及びバリア機能を向上するとともに，血管流路の透過性もよ
り生体の数値に近づけていく必要がある．これは培地や培養期間といった培養条件の
最適化や，「4.3　メカノバイオロジーのツール（伸展培養器）としての概念実証」で
示した伸展培養を取り入れることで達成可能であると考えられる．
　(3) の移植医療における利用については，本研究で構築した血管流路が栄養供給の経
路として働くことで，移植後の生着率を向上することが期待される．ただし，このた
めには (1) と同様に毛細血管網が構築されていることが望ましい．また，移植医療に
おいては患者自身の細胞 ( 自家細胞 ) を用いることが望ましいが，本研究では内皮細
胞として血管モデルによく利用される臍帯静脈内皮細胞 (HUVEC) を用いており，多
くの場合，患者自身の臍帯の利用は困難である．そのため，内皮細胞として皮膚微小
血管内皮細胞 (HDMEC) や，MSC や iPS 等の幹細胞由来のものを利用することが望ま
しく，これらの細胞を利用した場合の培養条件の最適化が必要である．
　また，より将来の展望として，ロボットの被覆材としての利用も期待できる．本研
究で構築した血管流路を用いることで，ロボットの表面で皮膚モデルを培養・維持す
ることができると考えられる．これによってよりヒトに近い外観，温度，触感等を得
られることが期待できる．「4.3　メカノバイオロジーのツール（伸展培養器）として
の概念実証」にて実施した曲面形状上での皮膚モデル構築がこの概念実証に相当する
と考える．ただし，これは移植医療における課題でもあるが，長期間の培養にあたっ
ては皮膚モデル及び血管流路をより強靭にする必要があり，これは前述したように培
養条件の最適化や伸展培養によってなされると考えられる．また，血管流路の周囲を
覆って構造を維持するペリサイトや平滑筋細胞などを追加導入することも対策として
考えられる．さらに，表皮幹細胞を新規に導入することにより表皮のターンオーバを
実現する必要もある．また，外観や触感をヒトに近づけるためには体毛やシワなど，(1)
に記載の種々の付属器・構造の再構築が重要である．
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付録 A　薬品，培地
本研究で使用した薬品，培地を以下にまとめる．
Table S1  薬品一覧
薬品 メーカー
FGM-2 Fibroblast Growth Medium-2 BulletKit Lonza
KGM-Gold Keratinocyte Growth Medium BulletKit Lonza
EGM-2 Endothelial Cell Growth Medium-2 BulletKit Lonza
ダルベッコ改変イーグル培地 (DMEM) 高グルコース Sigma-Aldrich
ハム F-12 (Ham's F-12) Sigma-Aldrich
ペニシリン・ストレプトマイシン Sigma-Aldrich
ヒドロコルチゾン Sigma-Aldrich
アデニン Sigma-Aldrich
カフェイン Sigma-Aldrich
二硝酸イソソルビド (ISDN) Sigma-Aldrich
ローダミン B Sigma-Aldrich
フルオレセインイソチオシアネートデキストラン (20 kDa) Sigma-Aldrich
ローダミン B イソチオシアネートデキストラン (70 kDa) Sigma-Aldrich
トリプシン EDTA Sigma-Aldrich
CELLBANKER( セルバンカー ) 1 ゼノアック
ウシ由来 I 型コラーゲン IAC-50 高研
L- アスコルビン酸リン酸エステルマグネシウム塩 n 水和物 和光純薬工業
インスリン 和光純薬工業
血管内皮成長因子 (VEGF) 和光純薬工業
アセトニトリル (HPLC グレード ) 和光純薬工業
4% パラホルムアルデヒド 武藤化学
ジメチルスルホキシド 関東化学
ダーマボンドアドバンスト エチコン
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Table S2  培地
培地 用途 組成
FGM-2 NHDF の単層培養 - ( キット品のため省略 )
KGM-Gold NHEK の単層培養 - ( キット品のため省略 )
EGM-2 HUVEC の単層培養，皮膚
モデル血管流路の培養
- ( キット品のため省略 )
真皮収縮用培地 皮膚モデル真皮層の培養 DMEM に 10% FBS，1% ペニシリン・ストレ
プトマイシン，70 μg/mL アスコルビン酸を添
加 ( いずれも終濃度 )
表皮形成用培地 皮膚モデル表皮層の培養 DMEM と Ham's F-12 の 3:1 混 合 液 に 10% 
FBS, 1% ペニシリン・ストレプトマイシン , 70 
μg/mL アスコルビン酸 , 0.4 μg/mL ヒドロコル
チゾン , 5 μg/mL インスリン , 25 μg/mL アデニ
ンを添加 ( いずれも終濃度 )
薬品 メーカー
type IV collagen antibody (rabbit, polyclonal) Abcam
cytokeratin 10 (CK10) antibody (rabbit, monoclonal) Abcam
cytokeratin 15 (CK15) antibody (mouse, monoclonal) Abcam
CD31 antibody (mouse, monoclonal) BD Science
ZO-1 antibody (mouse monoclonal) Invitrogen
マイヤーヘマトキシリン 和光純薬工業
キシレン 和光純薬工業
0.5% エオシン Y エタノール溶液 和光純薬工業
エンテランニュー MERCK
OCT コンパウンド サクラファインテックジャパン
フルオロマウント Diagnostic BioSystems
alexa fluor 488 goat anti-mouse IgG (H+L) antibody Invitrogen
alexa fluor 488 goat anti-rabbit IgG (H+L) antibody Invitrogen
alexa fluor 568 goat anti-mouse IgG (H+L) antibody Invitrogen
alexa fluor 568 goat anti-rabbit IgG (H+L) antibody Invitrogen
DAPI(4',6- ジアミジノ -2- フェニルインドール ) Invitrogen
ウシ胎仔血清 (FBS) Biosera
リン酸緩衝生理食塩水 (PBS) 細胞科学研究所
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付録 B　細胞培養　
細胞培養の各手順は次のとおりである．
解凍
1. 液体窒素またはディープフリーザから凍結バイアルを取り出す．
2. 37℃のウォーターバスで 1 分程度湯浴し，バイアル内容物を半溶解する．
3. 37℃に温めておいた各細胞用の培地をバイアル内に入れ，ピペッティングで完全に
溶解させ，細胞懸濁液とする．
4. 遠心 ( 約 250 G，5 分 ) により細胞を回収し，各細胞用の培地に懸濁して細胞培養
ディッシュに播種する．
培養・増殖
1. 1–2 日おき ( 週 3 回 ) に培地を交換する．
2. 70–80% コンフルエントに達した時点で継代するか，もしくは皮膚モデル構築に使
用する．ただし，NHDF を真皮形成に使用する場合は 100% コンフルエントに達
した直後のものを利用した．なお，継代数としては NHDF は 10 継代，NHEK と
HUVEC は 5 継代以下のものを使用した（購入した細胞を 0 継代として数えた場合）．
継代
1. PBS(-) で 1–2 回，培養ディッシュを洗う．
2. トリプシン EDTA(0.05%) を入れ，1–3 分程度，37℃のインキュベータ内で静置する．
3. 細胞が培養ディッシュから完全に剥がれたら，血清入り DMEM を入れ，細胞懸濁
液を作る．
4. 遠心 ( 約 250 G，5 分 ) により細胞を回収し，各細胞用の培地に懸濁して細胞培養
ディッシュに播種する (1 枚のディッシュを 4–10 枚程度にスプリット )．
凍結
1. 継代と同様の手順で細胞の剥離，遠心による回収まで実施する．
2. 1 × 106 cells/ml の細胞密度でセルバンカーに懸濁し，クライオチューブに分注する．
3. フリージングコンテナに入れ，ディープフリーザで凍結する．一日後，液体窒素に
移動する．なお，一年以内に使用する場合は液体窒素に移動せず，ディープフリー
ザで保存した．
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付録 C　凍結切片
凍結切片作製の手順は以下のとおりである．なお，用途に応じて，パラホルムアルデ
ヒドで固定を行ってから凍結する通常の凍結切片と，固定せずに凍結する新鮮凍結切
片がある．新鮮凍結切片は，凍結時に組織が損傷・変形しやすい，スライドガラスか
ら組織が剥離しやすいといったデメリットがある一方，タンパク質や細胞が固定の影
響を受けないため，免疫染色において染色の難しい抗原を対象とする場合に有効であ
る．
凍結切片
1. 4% パラホルムアルデヒドに浸漬し，皮膚モデルを固定する（4 時間，4℃）．
2. 固定した皮膚モデルを順に 10% スクロース ( 約 2 時間 )，20% スクロース ( 約 2 時間 )，
30% スクロース ( 一晩 ) に浸漬する ( 全て 4℃ )．
3. OCT コンパウンドに浸漬する (1 時間，室温 )．
4. 包埋皿に OCT コンパウンドを入れ，その中に皮膚モデルを沈め，液体窒素で凍結
する．
5. クライオスタットにより 7 μm の凍結切片にし，スライドグラスに張り付ける．ス
ライドグラスは剥離防止処理がなされたものを使用する．
6. 1 時間程度室温で風乾した後，染色操作 (HE 染色もしくは免疫染色 ) を行う．すぐ
に染色を行わない場合は，スライドグラス用の箱に密封し，-20℃で保管する．
新鮮凍結切片
1. 包埋皿に OCT コンパウンドを入れ，その中に皮膚モデルを沈め，液体窒素で凍結
する．
2. クライオスタットにより 7 μm の凍結切片にし，スライドグラスに張り付ける．ス
ライドグラスは剥離防止処理がなされたものを使用する．
3. 1 時間程度室温で風乾した後，染色操作を行う．すぐに染色を行わない場合は，ス
ライドグラス用の箱に密封し，-20℃で保管する．
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付録 D　HE染色
HE 染色の手順は次のとおりである．なお，以下の工程により，核が紫，コラーゲン
と細胞質が薄いピンク色，角層が濃い赤に染まる．
1. 凍結切片を張り付けたスライドグラスを水道水で 20 回洗い，OCT コンパウンドを
洗い流す．
2. マイヤーへマトキシレンに浸漬し，5 分間静置する．
3. 水道水を流し込んでいる大きな容器 ( 発泡スチロール等 ) にスライドグラスを入れ，
5 分間，水洗・色出しを行う．
4. エオジンに浸漬し，1 分間振盪する．
5. 99% エタノールに浸漬し，10 秒程度振盪してエオジンを洗い落とす．合計 3 回実
施する．
6. キシレンに浸漬し，10 秒程度浸透して透徹する．合計 3 回実施する．
7. エンテランニューで封入する．
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付録 E　免疫染色
免疫染色の手順は以下のとおりである．なお，CD31 はパラホルムアルデヒドによる
抗原性の低下が観察されたため，新鮮凍結切片を用いた．
CK10，CK15，IV 型コラーゲンの免疫染色
1. 凍結切片を張り付けたスライドグラスを PBS に浸漬し，室温で 10 分静置する．こ
れを 3 回繰り返し，OCT コンパウンドを洗い流す．
2. 切片が乾燥しないよう気をつけつつ，スライドグラスの水分を拭き取り，切片を撥
水性のペンで囲む．
3. 1% BSA (PBS に溶解 ) を切片の上に滴下し，4 時間，4℃で静置し，ブロッキング（1
次抗体の非特異吸着の防止）する．
4. 1 次抗体を 1% BSA で 1/200 に希釈し， 4℃で一晩静置する．
5. 切片の上の液体を PBS に置換し，室温で 5 分静置する．これを 3 回繰り返し，1 次
抗体を洗い流す．
6. 2 次抗体を 1% BSA ( または PBS) で 1/200 に希釈し，切片上の液体と置換し，室温
で 2 時間静置する．
7. 切片の上の液体を PBS に置換し，室温で 5 分静置する．これを 3 回繰り返し，2 次
抗体を洗い流す．必要に応じて，DAPI により核染色する．
8. フルオロマウントで切片を封入する．
9. 蛍光顕微鏡，または共焦点顕微鏡で観察する．
CD31 の免疫染色
1. スライドグラスに張り付けた新鮮凍結切片に，1% BSA で 1/200 に希釈した 1 次抗
体を滴下し，室温で 2 時間静置する．
2. 切片上の液体を PBS に置換し，室温で 5 分静置する．これを 3 回繰り返し，1 次抗
体を洗い流す．
3. 2 次抗体を 1% BSA ( または PBS) で 1/200 に希釈し，切片上の液体と置換し，室温
で 1 時間静置する．
4. 切片上の液体を 4% パラホルムアルデヒドで置換して，切片を固定する．
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5. 切片上の液体を PBS に置換し，室温で 5 分静置する．これを 3 回繰り返し， 2 次抗
体及びパラホルムアルデヒドを洗い流す．必要に応じて DAPI で核染色する．
6. フルオロマウントで切片を封入する．
7. 蛍光顕微鏡，または共焦点顕微鏡で観察する．
血管流路の免疫染色
1. 4% パラホルムアルデヒドで約 3 時間固定する．
2. PBS でサンプル全体を 3 回洗った後，0.1% Triton-X (1% BSA に溶解 ) をシリンジを
用いて血管流路に注入し，室温で 20 分間静置する．この際，培養デバイスの注入
口と排出口に接続されたシリコーンチューブをクリップで挟んで閉じておく（以下，
静置する際は同様）．
3. 1% BSA でサンプル全体を 3 回洗った後，1% BSA を血管流路に注入し，室温で 1
時間静置する．
4. 1% BSA で 1/100 に希釈した 1 次抗体を血管流路に注入し，4℃で一晩静置する．
5. 1% BSA でサンプル全体を 3 回洗った後，1% BSA を血管流路に注入し，1 次抗体
を洗い流す．
6. 1% BSA で 1/100 に希釈した 2 次抗体を血管流路に注入し，室温で 2 時間静置する．
7. PBS でサンプル全体を 3 回洗った後，PBS を血管流路に注入し，2 次抗体を洗い流す．
8. 二光子顕微鏡により観察する．
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付録 F　PLLチューブの作製
本文では真皮層中の空洞流路に HUVEC を播種して血管流路を構築し，強度が向上さ
れたことを報告した．本論文の主旨とはやや離れるが，流路を被覆して強度を向上す
る別の方法として，半透膜性を有するポリ -L- リシン製のチューブ (PLL チューブ ) で
流路を構成する方法も実施した (Fig. S1a)．PLL チューブを用いた方法は，HUVEC を
使用しないため，作製期間が短縮可能，共培養に伴う培地組成検討が不要といったメ
リットがある．一方，血管内皮特有の機能 ( 血管新生，薬剤への反応など ) は持たな
いため，これを省略した限定的な系となる．以下，作製方法を記載する (Fig. S1b)．
1. アルギン酸ナトリウム溶液 (1 wt%) を，シリンジを用いてガラス細管 ( 内径 0.6 
mm) の先端から，塩化カルシウム溶液 (200 mM) 中に射出し，アルギン酸ゲルファ
イバを作製する．アルギン酸ゲルファイバの流路径は，射出流量により調整可能で
ある (Fig. S2a-c)．また，蛍光での可視化が必要な場合は，1% (v/v) となるように蛍
光ビーズ (0.1 μm) をアルギン酸ナトリウム溶液に加えておく．
2. アルギン酸ゲルファイバを PLL 溶液 (0.01 wt%) に浸漬し，PLL でコートした後，
超純水で余剰の PLL を洗い流す．なお，アルギン酸ゲルへの PLL の吸着は 180 分
以上で概ね飽和する (Fig. S2d-f)．また，Fig. S1c に示すように，2 本のファイバを
結び，結合点にアルギン酸ナトリウム溶液を滴下し，塩化カルシウム溶液を噴霧す
ることで，枝分かれしたファイバを作製することができる．このようなファイバを
使用することで，分岐した流路を作製することも可能である．
3. PLL コートしたアルギン酸ゲルファイバをディッシュ内で所望の形状に成形した
後，中和したコラーゲン溶液を流し込んでゲル化させる．
4. PLL コートしたアルギン酸ゲルファイバの両端が露出するように，コラーゲンゲル
を切除する．
5. クエン酸ナトリウム (200 mM) を入れ，アルギン酸ゲルを溶解し，PLL 膜のみを残
すことで，PLL チューブが作製される (Fig. S3)．なお，このようにして作製した
PLL チューブは，コラーゲンゲル中に包埋された細胞により収縮が発生する場合で
も，流路構造を維持可能であった (Fig. S4)．
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Fig. S1 PLL チューブの概念図と作製方法．(© Elsevier 2016)
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Fig. S2 アルギン酸ゲルファイバの径と流速の関係，及び蛍光量 (PLL に結合した FITC 由来 )
と PLL 浸漬時間の関係．(© Elsevier 2016)
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Fig. S3 作製したアルギン酸ゲルファイバ及び PLL チューブ．(a) コラーゲンゲル中の PLL コー
トされたアルギン酸ゲルファイバ (溶解前 )． (b) アルギン酸ゲル溶解後の流路口SEM画像．(c, d) 
アルギン酸ゲル溶解時の蛍光ビーズの流れ．(e) 枝分かれ構造を持つアルギン酸ゲルファイバ．
(f-h) 分岐部分の蛍光画像．(© Elsevier 2016)
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